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Izvle£ek
V primerjavi s konvencionalno radioterapijo z ºarki X, velja obsevanje s protoni v
teoriji za bolj²o terapevtsko tehniko. To je posledica bolj ugodne dozne porazdeli-
tve protonskega ºarka, ki omogo£a manj²o dozno obremenitev zdravih tkiv in bolj²o
kontrolo tumorja. Po drugi strani pa je protonska terapija bolj ob£utljiva na premike
in spremembe v anatomiji. Dodajanje velikih varnostnih robov pri planiranju obse-
vanja, mo£no zmanj²a prednost protonske terapije. Do najve£jih premikov prihaja
v prsnem ko²u med dihanjem. Ve£ina protonskih centrov (²e) ne obseva plju£nih
tumorjev, saj dozni plani s trenutnimi tehnikami obsevanja niso znatno bolj²i ter ni
klini£no potrjenih prednosti v primerjavi s konformnimi fotonskimi plani. V magi-
strskem delu je na konkretnem primeru predstavljen proces simulacije predvidene
dozne porazdelitve pri pacientu, ki med obsevanjem diha. Obravnavani sta bili dve
dihalni fazi - faza vdiha in izdiha. Skupna dozna porazdelitev se ocenjuje v pro-
storu ene (referen£ne) dihalne faze, zato je bila dozna porazdelitev iz faze izdiha
transformirana v prostor faze vdiha. Transformacija je bila pridobljena v procesu
registracije slik s pomo£jo programa Elastix, dozna porazdelitev pa je bila simulirana
po metodi Monte Carlo s pomo£jo programa MCNP.
Klju£ne besede: protonska terapija, Monte Carlo, registracija slik, premikanje or-
ganov, izra£un doze, 4D CT
PACS:
• 87.10.Rt Monte Carlo simulacija
• 87.57.nj Registracija
• 87.57.Q- Ra£unalni²ka tomograja
• 87.53.Kn Konformno obsevanje




In principle, proton therapy oers a substantial clinical advantage over conventional
photon therapy. This is due to a more favorable depth-dose distribution of protons,
which allows greater sparing of normal tissues and improve local tumor control. On
the other hand, proton therapy is more sensitive to movements and changes in the
anatomy. Adding large safety margins in treatment planning dramatically reduces
the benets of proton therapy. The biggest movements happen in the thorax during
breathing. Most proton therapy centers do not (yet) irradiate lung tumors, since
treatment plans with current irradiation techniques are not signicantly better and
there are no clinical evidence supporting its benets compared to conformal photon
plans. In this master's thesis, the process of simulation of the predicted dose distri-
bution is presented for a patient that breathes during the treatment. Two breathing
phases were considered - the inhalation and the exhalation phase. The comulative
dose distribution is evaluated in one (reference) respiratory phase. Dose distribution
from the exhalation phase was transformed into the inhalation phase. The transfor-
mation was obtained in the process of image registration using the program Elastix
and the dose distribution was simulated with MCNP Monte Carlo code.
Keywords: proton therapy, Monte Carlo, image registration, organ motion, dose
calculation, 4D CT
PACS:
• 87.10.Rt Monte Carlo simulations
• 87.57.nj Registration
• 87.57.Q- Computed tomography
• 87.53.Kn Conformal radiation treatment
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Poglavje 1
Uvod in motivacija
Zdravljenje z obsevanjem ali radioterapija je eden od treh temeljnih na£inov zdra-
vljenja raka. Radioterapija je pri nekaterih rakih lahko edini na£in zdravljenja,
ve£ino bolnikov z rakom pa danes zdravimo s kombinacijo kirur²kega zdravljenja,
obsevanja in sistemskega zdravljenja. Obsevanje je temeljno zdravljenje kar pri 40%
bolnikov z rakom, ki preºivijo pet let ali ve£ [1].
Lo£imo obsevanje od znotraj in od zunaj. Pri obsevanju od znotraj oz. brahiterapiji
vstavimo vir sevanja (beta in gama sevalci) v ali zraven tumorja. Od zunaj se zda-
le£ najpogosteje obseva s fotonskimi ºarki (energije od 4 do 18 MV). Razvite drºave
imajo pribliºno 5 obsevalnih naprav na milijon prebivalcev (10 v Sloveniji). Nara²£a
pa ²tevilo centrov, ki omogo£a obsevanje s protoni (69 obratujo£ih, 42 v izgradnji,
vir: PTCOG, julij 2018) in s tem tudi ²tevilo pacientov, ki se zdravi na ta na£in.
Protonski ºarek ima v snovi bolj ugodno globinsko dozno porazdelitev v primerjavi
s fotonskim (slika 1.1) in lahko z njimi (teoreti£no) doseºemo bolj konformno dozno
porazdelitev - dozna porazdelitev se bolje prilagaja tumorju.
Slika 1.1: Globinska dozna porazdelitev monoenergijskega fotonskega (modra £rta)
in monoenergijskega protonskega ºarka (oranºna £rta). Dozna porazdelitev foton-
skega ºarka ima maksimum tik za vstopom v telo in nato z globino pada, ampak
nikoli ne pade na ni£. Energijske izgube protonov se z globino pove£ujejo in so naj-
ve£je preden se protoni ustavijo, kjer dobimo t.i. Braggov vrh. Za Braggovim vrhom
dozna porazdelitev strmo pade in od dolo£ene globine dalje protoni ne povzro£ajo
ve£ doze. [2]
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Pred pri£etkom postopka obsevanja se predhodno pripravi bolnika na napravi
za simuliranje obsevanja - simulator, to je ponavadi prilagojena CT naprava (CT -
ra£unalni²ka tomograja; angl. computed tomography). S simulatorjem pridobimo
geometrijsko zvezo med obsevalnimi polji in notranjo anatomijo pacienta. Pri si-
mulaciji se, tako kot pri obsevanju, uporabljajo ksacijski pripomo£ki s katerimi
imobiliziramo pacienta in zagotovimo £im manj²e premikanje tekom izvajanja ob-
sevanja. Na slikah zdravnik onkolog najprej ozna£i obmo£je, kjer je maligna rast
makroskopsko vidna ali tipna - GTV (angl. gross tumor volume). Nato se ozna£i
obmo£je, kjer bolezen ni vidna ampak se tam iz klini£nih izku²enj pri£akuje (sose-
dnja tkiva, bliºnje bezgavke). Tako dobimo klini£ni tar£ni volumen (CTV - clinical
target volume). Namen radioterapevtskega zdravljenja je natan£na dodelitev tu-
morske doze na CTV. Nazadnje se doda klini£nemu tar£nemu volumnu ²e varnostni
rob, zaradi odstopanj pri nastavitvi bolnika na obsevanje in premikanju organov pri
obsevanju. Tej zadnji prostornini re£emo planirani tar£ni volumen (PTV - plan-
ning target volume) in je predpisana z namenom, da se predpisana doza dejansko
absorbira v CTV. Poleg omenjenih tar£nih volumnov, onkolog ozna£i tudi kriti£ne
organe, katerih obsevalna po²kodba bi lahko ogroºala ali zmanj²ala kakovost bolniko-
vega ºivljenja. Pri ozna£evanju lahko onkologu pomagajo tudi slike drugih slikovnih
tehnik, kot je na primer magnetno-resonan£no slikanje (MRI) ali pozitronska emisij-
ska tomograja (PET). Na sliki, pridobljeni s simulatorjem, se naredi tudi obsevalni
na£rt. Iz CT ²tevil se pridobijo podatki o relativni mo£i ustavljanja (angl. relative
stopping power) oz. o materialni sestavi, ki so potrebni za izra£un doze. Na podlagi
ozna£enih tar£nih volumnov in kriti£nih organov, se s pomo£jo ra£unalni²kih algo-
ritmov dolo£ijo obsevalna polja ter dozna porazdelitev. Predvideno dozo se razdeli
na ve£ obsevalnih frakcij (med 2 in 30), ki ponavadi potekajo v zaporednih dnevih.
Z natan£nej²im obsevanjem lahko doseºemo manj²o dozo na zdravo tkivo, s £imer
zmanj²amo verjetnost za stranske u£inke in pojav sekundarnih malignih tvorb po
dolo£enem £asu. Natan£ne obsevalne tehnike omogo£ijo tudi uporabo vi²jih doz na
tar£ne volumne, ki morda z drugimi tehnikami niso dosegljive (prekora£ijo dozne




Slika 1.2: Shematski prikaz tar£nih volumnov. GTV: kjer bolezen vidimo, tipamo,
CTV: GTV + okoli²ko obmo£je, kjer tudi pri£akujemo tumorske celice, PTV: CTV



















































Slika 1.3: Primerjava intenzitetno moduliranega fotonskega plana - IMRT (levo) in
intenzitetno moduliranega protonskega plana - IMPT (desno) pri pacientu z jetrnimi
metastazami. IMPT plan je bolj prizanesljiv do zdravega jetrnega tkiva in nasploh
povzro£i manj²o dozo na zdravo tkivo, v primerjavi z IMRT. [3]
Glavna prednost protonov pred fotoni je v bolj ugodni globinski dozni porazde-
litvi. Protoni se v snovi ustavijo in od neke globine dalje ne povzro£ajo ve£ doze.
Poleg tega, pa najve£ doze pustijo preden se ustavijo, kjer dobimo t.i. Braggov vrh,
katerega pozicija je odvisna od energije protonskega ºarka in se s pridom izkori²£a
pri planiranju obsevanja. Primer obsevalnih planov z intenzitetno modulirano foton-
sko (IMRT - Intensity-Modulated Radiation Therapy) in intenzitetno modulirano
protonsko tehniko (IMPT - Intensity-Modulated Proton Therapy) je prikazan na
sliki 1.3.
Problem konformnega obsevanja je velika ob£utljivost na premike in spremembe v
anatomiji. Dodajanje velikih varnostnih robov pri planiranju obsevanja, pa mo£no
zmanj²a prednost protonske terapije pri prizana²anju zdravega tkiva. Do najve£jih
premikov prihaja v prsnem ko²u med dihanjem. Ve£ina protonskih centrov (²e) ne
obseva plju£nih tumorjev, saj dozni plani s trenutnimi tehnikami obsevanja niso zna-
tno bolj²i ter ni klini£no potrjenih prednosti v primerjavi s konformnimi fotonskimi
plani (IMRT) [4].
V nalogi smo modicirali vzorec uporabe simulacijskih slik. Z uporabo simulira-
nega sledenja protonskega ºarka po slikah posnetih med simulacijo obsevanja, smo
izra£unali dozo, ki bi jo prejel pacient za obsevalni na£rt, ki ne upo²teva gibanja
pacienta. S tem korakom je omogo£eno adaptivno obsevanje, kjer plan sproti pri-
lagajamo spremembam v pacientu. V na²em primeru lahko na podlagi merjenih
premikov izra£unamo odstopanja od predvidene doze, ki jih lahko kasneje upora-
bimo za prilagoditev naslednjih obsevalnih frakcij.
Uporabljeni sta bili CT sliki dveh dihalnih faz - faza vdiha in faza izdiha zdravega
prostovoljca, v kateri je bila umetno dodana tar£a oz. tumor. V vsaki fazi je bila
izra£unana dozna porazdelitev, pri £emer je bil dozni plan narejen in optimiziran le
za eno dihalno fazo (fazo vdiha). Dozna porazdelitev je bila izra£unana s pomo£jo
programa MCNP oz. natan£neje MCNP6 po metodi Monte Carlo (MC). MC velja
za najnatan£nej²o, vendar £asovno zelo potratno metodo. Ve£ina planirnih siste-
mov za protonsko terapijo ²e vedno uporablja ra£unsko bolj u£inkovite analiti£ne
algoritme, vendar MC pridobiva na popularnosti z nara²£anjem procesorske mo£i.
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Iz CT slik so bili pridobljeni podatki o geometriji in materialni sestavi tkiv, ki
so bili potrebni za MC simulacijo. Skupna dozna porazdelitev se ocenjuje v enem
koordinatnem sistemu - na eni CT sliki. Dozno porazdelitev ene faze (faze izdiha), je
zato bilo potrebno transformirati v prostor druge faze (faze vdiha). Za transforma-
cijo dozne porazdelitve je bilo potrebno poznati transformacijo iz prostora ene slike
v prostor druge slike - potrebna je bila registracija (poravnava) slik. Registracija slik
je bila napravljena s programom Elastix [5]. Celotni proces je shematsko prikazan
na sliki (1.4).
V poglavjih 2-5 je predstavljena teorija, potrebna za razumevanje celotnega procesa
oz. metode, ki je predstavljena v poglavju 6. V poglavju 2 so predstavljene interak-
cije protonov s snovjo, ki so potrebne za razumevanje simuliranih interakcij v Monte
Carlo simulaciji. Razumevanje interakcij protonov je nepogre²ljivo tudi pri razume-
vanju ugodne dozne porazdelitve, ki jo povzro£i protonski ºarek ter za razumevanje
potenciala in omejitev obsevanja s protoni. V poglavju 3 je predstavljena metoda
Monte Carlo, s pomo£jo katere je bila izra£unana dozna porazdelitev ter program
uporabljen za simulacijo - MCNP. Poglavje 4 opisuje ra£unalni²ko tomograjo, saj
so iz CT slik bili pridobljeni podatki o geometriji in materialni sestavi tkiv, potrebni
za MC simulacijo. V poglavju 5 pa so predstavljene teoreti£ne osnove zelo ob²irnega
in zelo aktivno preu£evanega podro£ja registracije slik. Z registracijo slik je bila













Slika 1.4: Shematski prikaz celotnega procesa. Dozni plan je narejen za fazo vdiha.
Z Monte Carlo simulacijo je simulirana dozna porazdelitev v fazi vdiha in izdiha.
Celotna dozna porazdelitev se ocenjuje v eni geometriji - CT slika faze vdiha, zato je
bila dozna porazdelitev iz faze izdiha transformirana v prostor faze vdiha, pri £emer
je bila transformacija pridobljena v procesu registracije slik.
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Poglavje 2
Interakcije protonov v snovi
Glavne interakcije protonov, prikazane na sliki 2.1, so: elektromagnetne (Coulom-
bove) interakcije z elektroni, elektromagnetne interakcije z jedri ter jedrske interak-
cije. Protoni ve£ino energije izgubijo v neelasi£nih interakcijah z vezanimi elektroni
v snovi. Pri elasti£nem sipanju na jedrih, ve£inoma preko elektromagnetne lahko pa
tudi preko mo£ne interakcije, se protonom spremeni smer. Ob£asno pa lahko proton
kon£a svojo pot z direktnim trkom v jedro, pri £emer se sprostijo sekundarni delci.
Protoni lahko teoreti£no tudi zavorno sevajo, ampak pri energijah terapevtskih pro-
tonov (do 250 MeV) je zavorno sevanje, iz dozimetri£nega vidika, zanemarljivo.
Slika 2.1: Shematska predstavitev glavnih interakcij protonov v snovi: (a) neela-
sti£ne elektromagnetne interakcije z vezanimi elektroni, (b) elasti£no sipanje na je-
dru preko elektromagnetne ali mo£ne interakcije, (c) neelasti£ne jedrske interakcije,
pri £emer nastanejo sekundarni delci (p: proton, e: elektron, n: nevtron, γ gama
ºarek). [6]
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2.1 Energijske izgube
Protoni v snovi izgubljajo energijo in se ustavljajo, v glavnem zaradi interakcij
z vezanimi elektroni. Te so zdale£ najpogostej²e interakcije protonov v snovi in
povzro£ajo eksitacije in ionizacije elektronov. V posamezni taki interakciji pro-
ton izgubi relativno malo energije in pogosto govorimo, da proton pribliºno zvezno



























kjer je konstantaK = 4πNAr2emec
2 = 0.307MeVmol−1 cm2, z je naboj vpadnega
delca (z = 1 za proton), Z je vrstno ter A je masno ²tevilo materiala, c je hitrost
svetlobe, β = v/c kjer je v hitrost delca, γ = (1−β2)−1/2, I je povpre£en ionizacijski
potencial odvisen od tar£nega materiala, C lupinski korekcijski faktor pomemben pri
nizkih energijah, ko postane hitrost delca primerljiva s hitrostjo vezanih elektronov
v snovi, δ je popravek gostote, pomemben samo za ultra-relativisti£ne nabite delce.
Wmax je maksimalna kineti£na energija, ki se lahko prenese na prost elektron, pri




1 + 2γme/M + (me/M)2
(2.2)
Dlje kot proton interagira z elektronom, ve£ energije izgubi, zato se energijske
izgube pove£ujejo, ko se proton ustavlja. To odvisnost v ena£bi 2.1 predstavlja £len
1/β2. Razmerje Z/A je za ve£ino materialov zelo blizu ²tevilu 0,5, kar velja tudi
za biolo²ke materiale. Energijske izgube so odvisne tudi od gostote ρ oz. zikalno
morda bolj pomenljive elektronske gostote ρe = ρZANA tar£nega materiala. Energij-
ske izgube so odvisne tudi od povpre£nega ionizacijskega potenciala tar£nega mate-
riala, ki je pribliºno linerna funkcija vrstnega ²tevila Z in se spreminja od pribliºno
19 eV za vodik do okoli 820 eV za svinec. Ker je ionizacijski potencial v ena£bi pod
logaritemsko funkcijo, je njegov vpliv zmanj²an in tako glavno odvisnost energijskih
izgub predstavljata energija oz. hitrost protonskega ºarka ter (elektronska) gostota
tar£nega materiala. Energijske izgube protonov, v odvisnosti od njihove kineti£ne
energije, so prikazane na sliki 2.2.
2.1.1 Doseg
Ker protoni v snovi izgubljajo energijo, je normalno pri£akovati, da se enkrat usta-
vijo. Doseg je deniran kot globina v snovi, do katere se ustavi polovica vpadnih
protonov (slika 2.3). Energijske izgube posameznih protonov rahlo variirajo (ta po-
jav se imenuje energijsko stresanje in je obravnavano v naslednjem poglavju), doseg
je tako deniran za ºarek protonov in ne za posamezne protone. Eksperimentalno
se doseg dolo£i tako, da se na material razli£nih debelin strelja s protonskim ºarkom
dolo£ene energije in se meri razmerje med vstopno in izstopno uenco ºarka. Odvi-











Slika 2.2: Energijske izgube protonov v vodi, v odvisnosti od njihove kineti£ne
energije. Energijske izgube mo£no narastejo pri niºjih energijah. [7]
Slika 2.3: Relativni deleº uence Φ v odvisnosti od globine z v vodi, za ²irok ºarek
protonov. Postopen vpad uence po vstopu je posledica jedrskih interakcij. Flu-
enca na koncu pade v obliki sigmoidne funkcije in ne navpi£no, zaradi energijskega
stresanja. [6]
Dobra ocena za doseg protonov je pot, ki jo dobimo z integracijo energijskih
izgub, imenovana tudi doseg v pribliºku zveznega ustavljanja (CSDA - Continuous









kjer je T0 kineti£na energija vpadnih protonov. Zaradi sipanja, protoni potujejo
po rahlo cikcakasti poti. RCSDA predstavlja dolºino poti povpre£nega protona, ki pa
ni enaka dolºini projekcije na za£etno smer protona - projiciran doseg. Povpre£en
projiciran doseg ustreza zgornji deniciji dosega in je vedno manj²i odRCSDA, ampak
za protone klini£nih energij je ta razlika zanemarljiva (R = 0.9988RCSDA za 100 MeV
protonski ºarek v vodi).
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Slika 2.4: Doseg protonov v vodi v klini£no relevantnem obmo£ju (do 250 MeV). [7]
2.1.2 Energijsko stresanje
Protoni izgubijo energijo v zelo velikem, ampak kon£nem ²tevilu posameznih inte-
rakcij. Pri vsaki od teh interakciji energijske izgube variirajo. Tej statisti£ni na-
ravi energijskih izgub pravimo energijsko stresanje. Tako se protona, tudi £e imata
popolnoma enako za£etno energijo, ne bosta ustavila na enaki globini. Posledica
energijskega stresanja je torej tudi stresanje po globini (angl. range straggling).
Po dolo£eni prepotovani poti so celotne energijske izgube porazdeljene po dolo£eni
verjetnostni porazdelitveni funkciji. Razli£ne oblike teh funkcij so predlagali Bohr
(1915), Landau (1944) in Vavilov (1957). Nekaj verjetnostnih porazdelitvenih funk-
cij je prikazanih na sliki 2.5, za razli£ne debeline vodnih absorberjev.
Slika 2.5: Verjetnostne porazdelitvene funkcije energijskih izgub za razli£ne debeline
vodnih absorberjev, kjer so debeline izraºene v enotah povpre£nih prostih poti (mfp
- mean free path, za protone s kineti£no energijo Tp = 10 MeV je mfp pribliºno
10 nm [8]). Te porazdelitvene funkcije so normirane ter centrirane in skalirane na
povpre£ne energijske izgube v celotnem absorberju. Za tanke absorberje (krivulje a-
e), so verjetnostne porazdelitvene funkcije ²ir²e ter asimetri£ne in se jih modelira po
Vavilovi ali Landauovi teoriji. Za debelej²e absorberje (krivulja f) so verjetnostne
porazdelitvene funkcije skoraj simetri£ne in se jih dobro aproksimira po Bohrovi
teoriji z Gaussovo porazdelitvijo. [6]
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2.2 Ve£kratno Coulombovo sipanje
Protoni pri potovanju skozi snov, poleg ogromnega ²tevila interakcij z vezanimi ele-
ktroni, doºivijo tudi veliko ²tevilo sipanj na jedrih. Sipajo se lahko preko elektroma-
gnetne, kot tudi mo£ne interakcije. Ker prevladujejo elektromagnetne interakcije,
velikokrat govorimo predvsem o ve£kratnem Coulombovem sipanju. e zanemarimo













zaradi 1/ sin4(θ/2) odvisnosti se delec pri posameznih interakcijah ve£inoma si-
plje le za majhen kot. Tako je pot delca po snovi cikcakasta in veliko sipanj za




Slika 2.6: (Levo) Shematska predstavitev spremembe smeri nabitega delca zaradi
ve£kratnega Coulombovega sipanja. Na shemi so ozna£eni: prepotovana pot x v
snovi, skupni sipalni kot θ in lateralni zamik r delca. (Desno) Ve£kratno sipanje
nabitega delca, kjer je poleg kota sipanja, prikaza tudi projiciran kot sipanja θx. [9]
Obravnava elasti£nega Coulombovega sipanja je odvisna od ²tevila posameznih
sipanj (Ns) v dani debelini absorberja. Za enkratna sipanja (Ns = 1) velja Ruther-
fordova teorija, £e je ²tevilo posameznih sipanj Ns ≥ 20 lahko problem obravnavamo
statisti£no, v vmesnem obmo£ju (1 < Ns < 20) pa je modeliranje sipanja najzahtev-
nej²e in ni nadaljnje obravnavano v tej nalogi. Tudi rigorozna statisti£na obravnava
ve£kratnega sipanja je zelo zahtevna.
2.2.1 Gaussova aproksimacija
e zanemarimo majhno verjetnost za sipanje pod velikim kotom pri posameznem












kjer je dΩ = 2πθdθ, ⟨θ2⟩ predstavlja povpre£en kvadrat sipalnega kota, za izra£un
katerega se velikokrat uporabi Highlandova empiri£na ena£ba:
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kjer je z naboj delca, p je njegova gibalna koli£ina, x je debelina materiala ter
Lrad je radiacijska dolºina materiala (tabelirana).
Dostikrat koristna je tudi porazdelitev kotov pravokotno projiciranih na ravnino, v













kjer sta povpre£na kvadratna sipalna kota povezana z ena£bo:
⟨θ2x⟩ = ⟨θ2⟩/2 (2.8)
Na sliki 2.6 lahko opazimo tudi lateralni zamik delca. Ti so ponavadi zelo majhni











kjer je t = x/Lrad. Povpre£en kvadrat lateralnega zamika je enak:
⟨r2⟩ = ⟨θ2⟩t2/3 (2.10)
2.2.2 Molierjeva teorija sipanja
Kotna porazdelitev po ve£kratnem sipanju je pribliºno Gaussova, saj vsota velikega
²tevila majhnih odklonov sledi centralnemu limitnemu izreku, ampak ni to£no Ga-
ussova, saj so moºni pri posameznih sipanjih, tudi odkloni za velike kote. Gaussova
porazdelitev tako podceni ²tevilo protonov sipanih za velik kot. Bolj natan£na je
Molierjeva teorija, ki upo²teva ²ir²e repe porazdelitve in porazdelitveno funkcijo
















kjer je θ′ = θ/(χc
√
B), χc = 0.3965(zZ/pβ)
√
ρδx/A. Lastnosti absorberja so
vrstno ²tevilo Z, masno ²tevilo A, gostota ρ in debelina δx, ki mora biti majhna v
primerjavi z dosegom protonov, p je gibalna koli£ina protona, z = 1 je njegov naboj
in β = v/c. Parameter B je dolo£en z ena£bo:
lnB −B + ln γ − 0.154 = 0 (2.12)
kjer je γ = 8.831 · 103Z 43 z2ρδx/(β2A∆) in ∆ = 1.13 + 3.76(zZ/137β)2. Funkcije

















kjer so J0 Besslove funkcije. f (0)(θ′) je Gaussove oblike:





V ve£ini primerov je dovolj, £e se uporabijo prvi trije £leni vrste (ena£ba 2.11).
Porazdelitev pri majhnih kotih dobro aproksimira prvi £len f (0) oz. Gaussova funk-
cija, pri ve£jih kotih pa pridejo do izraza vi²ji (korekcijski) £leni, ki tvorijo ²ir²i rep
porazdelitve (slika 2.7).
Slika 2.7: Molierjeve porazdelitve po kotu za razli£ne vrednosti parametra B. Os
je skalirana tako, da je Gaussova funkcija predstavljena v obliki premice. Inset:
porazdelitev blizu izhodi²£a. S £rtkano £rto je narisan Molierjev Gaussov £len, ki
dobro aproksimira porazdelitev pri majhnih kotih. [10]
2.3 Jedrske interakcije
Jedrske interakcije delimo na elasti£ne, pri katerih se skupna kineti£na energija sis-
tema delcev ohranja in neelasti£ne. Rezultat neelasti£nih jedrskih interakcij so se-
kundarni delci. Vpadne protone, ki se ustavljajo v snovi, imenujemo primarni, vse
delce, ki so rezultat jedrske interakcije, pa imenujemo sekundarni. Sekundarni delci
so lahko nabiti (protoni, alfa delci, devteroni, tritoni, teºji jedrski fragmenti) ali
nevtralni (nevtroni in gama ºarki). Zaradi jedrskih interakcij se manj²a uenca pro-
tonov z globino (slika 2.3).
Preseki za jedrske interakcije so odvisni od tar£nega jedra in energije vpadnih proto-
nov. Primer te odvisnosti je prikazan na primeru kisika (16O), slika 2.8. Da pote£e
jedrska interakcija, mora priti proton dovolj blizu jedru in premagati Coulombski
odboj, zato imajo vse jedrske interakcije dolo£en prag (okoli 8 MeV za biolo²ko re-
lavantne elemente). Verjetnost za jedrske interakcije v vodi v odvisnosti od dosega,
ki je sam odvisen od energije, je predstavljen na sliki 2.9. Primer, 209 MeV proton,
z dosegom 28 g/cm2, ima 24% verjetnost, da doºivi neelasti£no jedrsko interakcijo
preden se ustavi.
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Slika 2.8: Odvisnost totalnega preseka protonov za neelasti£ne jedrske interakcije,
na jedrih kisika (16O), v odvisnosti od energije. Meja (Coulombova) za jedrske
interakcije je pri pribliºno 6 MeV, maksimalen presek pa je pri energiji okoli 20
MeV. [11]
Slika 2.9: Verjetnost, da proton na svoji poti doºivi neelasti£no jedrsko interakcijo,
v odvisnosti od dosega v vodi. [10]
2.4 Dozna porazdelitev in Braggov vrh
U£inke ionizirajo£ega sevanja na tkiva oz. u£inkovitost zdravljenja ocenjujemo na






in po mednarodnem sistemu enot (SI) je osnovna enota za dozo gray (1 Gy=1
J/kg). Doza protonskega ºarka je neposredno povezana z energijskimi izgubami in
uenco protonov. Fluenca, Φ, je denirana kot ²tevilo protonov, ki pre£ka innite-






2.4. Dozna porazdelitev in Braggov vrh
V zelo tanki plasti je doza za protone (in druge teºje nabite delce), kar sorazmerna








pri tem smo predpostavili, da je izgubljena energija v plasti enaka deponirani
energiji oz. da velja:
• Plast je dovolj tanka, da so energijske izgube prakti£no konstantne in da jo
pre£kajo vsi vpadni delci.
• Kineti£na energija, ki jo iz plasti odnesejo izbiti (delta) elektroni je zane-
marljiva oz. velja CPE ravnovesje (angl. Charged particle equilibrium), kar
pomeni, da je ²tevilo nabitih delcev, ki zapustijo plast, nadome²£eno z enakim
²tevilom vpadnih delcev iz sosednje plasti z enako energijsko porazdelitvijo.
• Energija, ki jo v okolico odnesejo (bolj prodorni) nevtralni delci (ºarki γ,
nevtroni), je zanemarljiva.
Tem pogojem je za protone na splo²no zelo dobro zado²£eno in je ena£ba (2.17) v
praksi zelo dober pribliºek.
Ker se energijske izgube pove£ujejo, ko se protoni ustavljajo, se pojavi pri globinski
dozni porazdelitvi dovolj ²irokega snopa protonov (ali drugih teºjih nabitih delcih)
zna£ilen vrh, imenovan Braggov vrh.
Slika 2.10: rtkana £rta in desna os: Braggova krivulja - deponirana doza, kot
funkcija globine, za 160 MeV protonski ºarek. Leva os: skupna (pik£asta £rta) in
primarna (polna £rta) uenca protonov v odvisnosti od globine, kjer je iz razlike
opazen prispevek sekundarnih protonov k uenci, nastalih v jedrskih interakcijah.
Primarna uenca v za£etku pada zaradi jedrskih interakcij, strm padec na koncu,
pa je posledica ustavitve protonov. Obliko Braggove krivulje v glavnem narekujejo
nara²£ajo£e energijske izgube na enoto dolºine, ko se protoni ustavljajo ter zmanj-
²evanje njihove uence z globino. [2]
Na ²irino Braggovega vrha, poleg za£etne raztresenosti protonskega ºarka po
energijah, vpliva predvsem energijsko stresanje v snovi. Tako je Braggov vrh na ve-
£jih globinah (za ºarke ve£jih za£etnih energij) ²ir²i (slika 2.11 levo). Zaradi jedrskih
interakcij pa je Braggov vrh niºji kot bi bil, £e jedrskih interakcij ne bi bilo, saj se
zaradi teh uenca protonov z globino zmanj²uje (slika 2.11 desno).
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Slika 2.11: (Levo) Braggovi vrhovi za protonske ºarke energij od 69 MeV do 231
MeV. Na ve£jih globinah so ²ir²i, saj so zaradi ve£jega ²tevila interakcij protoni v
snopu bolj raztreseni po energijah. (Desno) S polno £rto je ozna£en realen Braggov
vrh, s £rtkano £rto pa teoreti£en Braggov vrh, kjer ni jedrskih interakcij. [10]
Na globinsko dozno porazdelitev protonskega ºarka posredno vplivajo tudi ela-
sti£na sipanja na jedrih, saj vplivajo na uenco protonov. Znotraj centralnega ob-
mo£ja dovolj ²irokega ºarka velja ravnovesje, kjer so sipanja protonov stran od
centralne osi, nadome²£ena s sipanjem proti njej. Enako pa ne velja na robu ºarka
in ºarek se z globino ²iri v lateralni smeri (slika 2.12 levo). Elasti£na sipanja tako
narekujejo lateralni dozni prol, imajo pa tudi mo£an vpliv na longitudinalni do-
zni prol oºjih ºarkov, za katere ni doseºeno ravnovesje na centralni osi (slika 2.12
desno).
Slika 2.12: (Levo) Dozni prol 220 MeV protonskega ºarka v vodi, kjer je lepo
razvidno lateralno ²irjenje ºarka z globino, [12]. (Desno) Relativna doza na osi
protonskih ºarkov z razli£nimi polmeri (pri kolimatorju) v vodi. Elasti£na sipanja
imajo mo£an vpliv na longitudinalni dozni prol, predvsem za oºje ºarke. [10]
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2.5 Oblikovanje dozne porazdelitve
Braggov vrh je praviloma preozek, da bi pokril celotni tumor, zato ga je potrebno
raz²iriti. Raz²irjen Braggov vrh (SOBP - Spread-out Bragg peak) dobimo s kombini-
ranjem ve£ih Braggovih vrhov (slika 2.13), ki jih dobimo z moduliranjem protonskega
ºarka po energijah. Obstajata pasivni in aktivni na£in obsevanja. Pri pasivnemu
oz. sipalnemu (angl. scattering) na£inu, za£etni ºarek ²irine nekaj mm in prilago-
jeno energijo, raz²irimo na sipalnemu elementu in ga nato oblikujemo (kompenzator,
kolimator), da se dozni prol prilagaja tumorju. Pri aktivnemu oz. skening (angl.
scanning) na£inu, pa ozek ºarek (premer tipi£no 2-10 mm) magnetno vodimo po
tumorju, pri £emer mu sproti prilagajamo energijo (slika 2.14). Sipalni na£in je bolj
preprost in robusten, potrebuje pa elemente za oblikovanje ºarka, ki jih skening na-
£in nima. Na teh elementih pri jedrskih interakcijah nastanejo sekundarni delci, od
katerih so, iz vidika dodatne doze na pacienta in medicinsko osebje, problemati£ni
predvsem nevtroni. Na elementih za oblikovanje ºarka izgubimo tudi na intenziteti
ºarka in predstavljajo dodaten stro²ek (kompenzator je narejen po meri za vsakega
pacienta posebej). Skening na£in omogo£a hitro adaptacijo plana, njegova velika
prednost pa je tudi to, da omogo£a intenzitetno modulacijo (IMPT), kar pomeni,
da lahko vsakemu posameznemu ºarku (beamlet-u) kontroliramo, ne samo ener-
gijo in pozicijo, ampak tudi intenziteto oz. kontroliramo £as obsevanja posameznega
podro£ja. Zaradi zmoºnosti hitre adaptacije plana (potencialno tudi med samim ob-
sevanjem), intenzitetne modulacije in posledi£no bolj konformnega obsevana (slika
2.15), velja skening na£in za prihodnost protonskega obsevanja.
Slika 2.13: Raz²irjen Braggov vrh (SOBP, modra £rtkana £rta) je vsota ve£ih, raz-
li£no obteºenih, posameznih Braggovih vrhov (tanke modre £rte). Za primerjavo je
(shemati£no) prikazana tudi globinska dozna porazdelitev terapevtskega fotonskega
snopa. [13]
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Slika 2.14: Sipalni (zgoraj) in skening (spodaj) na£in obsevanja. S skening na£inom
lahko bolj konformno obsevamo tumor, po drugi strani pa se je potrebno zavedati, da
bolj konformno obsevanje pomeni ve£jo ob£utljivost na premike in ve£jo verjetnost,
da del tumorja dobi dosti niºjo dozo od predpisane, £emur je potrebno posvetiti
posebno pozornost. [14]
Slika 2.15: Primerjava planov obsevanja s sipalo tehniko (PSPT - passively-scattered
proton therapy) in z intenzitetno moduliranim skening na£inom (IMPT). IMPT
omogo£a bolj konformno obsevanje in pri£akuje se, da bo postala dominantna teh-




Metoda oziroma simulacija Monte Carlo (MC) je generi£no ime za kakr²en koli
postopek, pri katerem s pomo£jo ºrebanja naklju£nih ²tevil in statisti£nih vzorcev
pribliºno izvrednotimo neko matemati£no koli£ino ali izraz, na primer dolo£eni in-
tegral ali sistem ena£b. Beseda pribliºno se nana²a na dejstvo, da je statisti£na
napaka izra£unane matemati£ne oz. zikalne koli£ine sorazmerna 1/
√
N in je tako
kakovost re²itve odvisna od velikosti vzorcev (N), ki si jih pri ra£unu lahko privo-
²£imo (velja £e uporabljamo idealna oz. nekorelirana naklju£na ²tevila). Izkaºe se,
da lahko stohasti£en proces, s katerim re²ujemo diferencialne ena£be, uporabimo za
simulacijo zike delcev po korakih, pri £emer moramo poznati preseke (verjetnosti)
za posamezne interakcije.
Eden glavnih ciljev ra£unalni²kih simulacij v radioterapiji je napoved dozne porazde-
litve v pacientu in od vseh metod, velja Monte Carlo za najnatan£nej²o, saj izhaja iz
osnovnih principov - interakcij na nivoju delcev. e bi dozno porazdelitev ºeleli iz-
ra£unati iz osnovnih principov analiti£no, bi morali re²iti Boltzmannovo transportno
ena£bo v prisotnosti razpr²enih ºarkov in hitro spreminjajo£e se snovi oz. re²evati
za veliko volumskih elementov, kar je zapleten problem. MC metode pa temeljijo na
zbiranju zgodovin interakcij posameznih delcev. Tu MC uporabljamo za naklju£no
odlo£anje pri kvantnih interakcijah posameznih delcev s snovjo, torej izbiro med
tipom interakcij opisanih v prej²njem poglavju ter moºnimi kon£nimi stanji, ki jih
v kvantnem sistemu opisujemo zgolj z verjetnostnimi porazdelitvami.
Slika 3.1: Primerjava £asov ra£unanja za MC in deterministi£ne metode v odvisnosti
od kompleksnosti geometrije. [15]
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MC metode imajo prednost predvsem v zahtevnih in kompleksnih geometrijah,
saj za razliko od deterministi£nih metod, £as ra£unanja ne nara²£a bistveno, £e je
geometrija problema kompleksnej²a (slika 3.1).
Klju£ni parameter MC simulacije je generator naklju£nih ²tevil (angl. random num-
ber generator). Ve£ina ra£unalni²ko generiranih naklju£nih ²tevil je v resnici pseu-
donaklju£nih, saj jih generirajo razli£ni algoritmi, ki ustvarjajo dolge nize ²tevil z
bolj ali manj dobro lastnostjo naklju£nosti (ºelimo, da so ²tevila v nizu £im manj
korelirana), ampak slej kot prej se niz ponovi, le da se pri dobrih generatorjih to
zgodi kasneje oz. imajo dalj²e nize. Primer enostavnih generatorjev naklju£nih ²te-
vil so t.i. linearni kongruentni generatorji (angl. linear congruential generators).
Generirajo zaporedje celih ²tevil I1, I2, I3,... na intervalu med 0 in m− 1:





Generatorji naklju£nih ²tevil ustvarjajo enakomerne porazdelitve, ponavadi na
intervalu [0,1], ampak pri MC transportu si ponavadi ºelimo porazdelitve ²tevil po
speci£nih verjetnostnih porazdelitvah (npr. pri generaciji delca moramo upo²tevati
verjetnostne porazdelitve za za£etno pozicijo, smer in energijo). Predpostavimo,
da ºelimo generirati naklju£na ²tevila ξ na intervalu [a,b] in porazdeljena po ne-
enakomerni verjetnostni porazdelitvi p(x). Na voljo imamo generator, ki generira
naklju£na ²tevila η, enakomerno na intervalu [0,1]. Pomagamo si s kumulativno




p(x′)dx′, a ≤ x ≤ b, P (a) = 0, P (b) = 1 (3.2)
Pokazati se da, da je:
ξ = P−1(η) (3.3)
porazdeljen po verjetnostni porazdelitvi p(x) (dokaz: glej [16]). Pri tem predpo-
stavljamo, da je inverz od P (x) moºno izra£unati, v nasprotnem primeru moramo
uporabiti indirektne (angl. indirect/rejecton) metode [16]. Nenabiti delci, na primer
fotoni in nevtroni, doºivijo v snovi relativno majhno ²tevilo interakcij in za njih je
smiselno simulirati vse interakcije. Druga£e je za nabite delce, na primer protone,
ki v snovi doºivijo ogromno ²tevilo elektromagnetnih interakcij in bi bilo simuliranje
vseh interakcij ra£unsko neu£inkovito oziroma neprakti£no. Tako se ve£je ²tevilo
majhnih energijskih izgub in sipanj za majhen kot zdruºi v en korak in se simulacija
izvede po korakih (slika 3.2). Seveda na ta na£in rezultat interakcije postane odvisen
od dolºine koraka in ga je potrebno skrbno izbrati. Po eni strani ºelimo £im ve£ji
korak, saj s tem pospe²imo simulacijo, po drugi strani pa, da so razlike, med preseki






Slika 3.2: Shemati£no prikazana simulirana pot delca (protona) po korakih. Ve£je
²tevilo sipanj za majhen kot, se zdruºi v eden malo ve£ji kot sipanja. Energijske
izgube v koraku prav tako ustrezajo ve£jemu ²tevilu majhnih energijskih izgub.
Proton lahko na poti doºivi tudi (neelasti£no) jedrsko interakcijo, pri £emer lahko
simulacijo nadaljujemo z morebitnimi nastalimi sekundarnimi delci.
Dolºina koraka je dostikrat dolo£ena s povpre£no izgubo energije ∆E na korak,
pri £emer je ponavadi omejena z dolo£eno maksimalno vrednostjo (pri simulaciji
protonov koraki ve£ji od 1 mm ponavadi niso zaºeleni oz. upravi£eni [15]). Tako je















najdejo kot tabelirane vrednosti
ali pa se izra£unajo, npr. po Bethejevi ena£bi 2.1. Energija delca po koncu koraka,
zaradi energijskega stresanja, ne bo kar enaka T0 −∆E ampak bo energijska izguba
izºrebana iz verjetnostne porazdelitve energijskih izgub (npr. Landauova ali Vavilova
teorija) s povpre£no vrednostjo ∆E. Lateralni zamik in nova smer delca zaradi
sipanj, se izºrebata iz ustrezne verjetnostne porazdelitve po koncu koraka. Dolºina
izvedenega koraka pa ni odvisna samo od dolo£ene dolºine zveznega koraka, ampak
tudi od dolºine do meje sredstva ter dolºine do morebitnih to£kovnih interakcij (za
protone na ta na£in obravnavamo npr. neelasti£ne jedrske interakcije). Verjetnost,
da delec na svoji poti med l in l + dl doºivi dolo£eno to£kovno interakcijo je:
p(l)dl = e−Σl Σdl (3.5)
kjer je makroskopski presek Σ produkt ²tevilske gostote n dolo£ene tar£e (dolo-
£eno jedro, v primeru neelasti£ne jedrske interakcije) in mikroskopskega preseka σ
za dolo£eno to£kovno reakcijo na tej tar£i, Σ = nσ. Makroskopski presek interpre-
tiramo, kot verjetnost na enoto dolºine za dolo£eno to£kovno interakcijo. e ºelimo
naklju£no ºrebati dolºine v skladu z verjetnostno porazdelitvijo p(l), deniramo ku-




p(l′)dl′ = 1− e−Σl (3.6)
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in v skladu z ena£bo 3.3, dolºine poti ºrebamo kot:
l = − 1
Σ
ln(1− η) = − 1
Σ
ln(η) (3.7)
η je porazdeljena enakomerno na intervalu [0,1] in je tako tudi 1−η porazdeljena
enako.
Pred izvedbo koraka se preverijo dolºina zveznega koraka, dolºina do meje sredstva
in dolºine do morebitnih to£kovnih interakcij. Korak se izvede v skladu z najkraj²o
od teh dolºin. Morebitni nastali sekundarni delci (izbiti elektroni, delci nastali
v neelasti£ni jedrski interakciji) se dodajo v vrsto za sledenje. Simulacijo delca
ponavadi zaklju£imo, ko pade njegova energija pod dolo£eno vrednost, £e ni ºe prej
doºivel kak²nega usodnega dogodka (npr. neelasti£na jedrska interakcija v primeru
protona) ali u²el iz opazovanega obmo£ja.
3.1 MCNP
Monte Carlo program MCNP (Monte Carlo N-Particle) ima svoje za£etke v 40-ih
letih prej²njega stoletja v Los Alamos National Laboratory, kjer je bil razvit in se ²e
vedno razvija in vzdrºuje. V za£etku je bil poudarek na transportu nevtronov, z leti
se je koda nadgrajevala in dodajal se je transport novih delcev, najprej ºarkov gama,
nato elektronov ter nato ²e drugih delcev. S trenutno najnovej²o verzijo MCNP6
[17, 18], je moºno simulirati 32 razli£nih delcev ter ione do vrstnega ²tevila 100.
Simulacija se zaºene s pomo£jo vhodne besedilne datoteke, katero prebere MCNP.




• vzor£enje (angl. tallying).
Geometrijo simulacije sestavljajo celice napolnjene z dolo£enim materialom. Ce-
lice deniramo s pomo£jo ploskev ali vnaprej deniranih geometrijskih teles. S
ponavljanjem celic lahko zelo enostavno sestavimo tudi celotno mreºo (npr. heksa-
gonalno ali kvadratno). Material deniramo s pomo£jo ²tevilskih ali masnih deleºev
sestavnih elementov, za celice pa moramo denirati tudi ²tevilsko ali masno gostoto
materiala, ki ga vsebujejo. Izvor deniramo z verjetnostnimi porazdelitvami iz ka-
terih se vzor£ujejo za£etne energije, pozicije in smeri izbranih delcev. Navesti je
potrebno na£in simulacije delcev - kateri zikalni modeli se uporabljajo (npr. pri
sipanju in stresanju protonov), energijski razmiki v primeru zveznih korakov, ka-
teri preseki se upo²tevajo in morda iz katerih podatkovnih knjiºnic se berejo, kako
dolgo oz. do katere energije se simulira delce ipd. Denirati moramo tudi koli£ino,





Tomograja je skupno ime za slikovne metode, pri katerih prikaºemo le dolo£en pre-
rez £lovekovega telesa. Ra£unalni²ka tomograja (CT  Computed Tomography)
se je za£ela uporabljati v klini£ni praksi leta 1972. Omogo£ila je prikaz prerezov
£lovekovega telesa (slika 4.1) z zelo visoko kontrastno lo£ljivostjo in zato dobro pre-
glednostjo tkiv, z majhnim lastnim kontrastom.
Slika 4.1: CT slika v razli£nih prerezih, kjer je dobro prikazana njena visoka kontra-
stna lo£ljivost. [19]
CT slika je mreºa oz. 3D matrika linearnih atenuacijskih koecientov. Vsakemu
slikovnemu oz. volumskemu elementu (vokslu) je tako prirejeno t.i. CT ²tevilo, ki
ustreza linearnemu atenuacijskemu koecientu. CT ²tevila se zapi²ejo v Hounsfel-
dovih enotah:
HU(x, y, z) = 1000
µ(x, y, z)− µH2O
µH2O
(4.1)
kjer je µ(x, y, z) povpre£en linearni atenuacijski koecient voksla na mestu (x, y, z).
Za referen£no vrednost je vzet atenuacijski koecient vode, tako da je po deniciji
CT ²tevilo za vodo enako 0.
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CT ²tevila nekaterih tkiv so prikazana na sliki (4.2). Najniºje CT ²tevilo, zapi-
sano v Hounsfeldovih enotah, je -1000, ki je pribliºno CT ²tevilo za zrak, za plju£a
so tipi£ne vrednosti okoli -500, za ma²£obo okoli -80, mehka tkiva imajo ponavadi
vrednosti malo nad 0, CT ²tevila kosti pa se za£nejo pri okoli +400.
Slika 4.2: CT ²tevila nekaterih tkiv zapisana v Hounsfeldovih enotah. [20]
4.1 4D-CT
4D-CT je na£in CT slikanja, kjer zajamemo ve£ slik v £asu slikanja in imamo poleg
prostorske, ²e dodatno £asovno informacijo (zanimajo nas npr. premiki - gibanje
organov). Zajete slike ozna£imo z dihalno fazo in jih lahko potem sortiramo glede
na dihalno fazo, tako dobimo ve£ setov 3D slik v razli£nih fazah dihanja (slika 4.3).
was not available. Therefore, target definition was based
on the use of six rapid unmonitored spiral multislice CT
(MSCT) scans to generate an internal target volume
(ITV), lengthy approach that requires laborious coreg-
istration. Recently, a 16-slice CT scanner became avail-
able, and it allowed for four-dimensional (4D) or respi-
ration-correlated CT scans to be performed. 4DCT scans
generate spatial and temporal information on mobility in
a single investigation and represent a major break hrough
in imaging for radiotherapy planning (21, 22). In this
technique described as retrospective gating, the respira-
tory waveform is synchronously recorded during CT ac-
quisition, and multiple CT slices are acquired at each
table position for at least the duration of one full respi-
ratory cycle (23). This yields CT datasets for 10 phases of
the respiratory cycle.
We evaluated the use of 4DCT scans as the sole tech-
nique for generating ITVs for peripheral lung tumors and
compared this with target volumes generated using our
routine six-scan approach. The dosimetric consequences of
treatment planning using both methods of target definition
were evaluated, and compared with the use of standard
planning target volumes (PTVs).
METHODS AND MATERIALS
Ten consecutive patients with peripheral Stage I NSCLC,
in whom both CT scanning techniques were performed for
planning hypofractionated SRT, were included in this anal-
ysis. All patients underwent staging using an (18F)fluoro-
deoxyglucose-Positron Emission Tomography (FDG-PET)
scan and only involved-field radiotherapy was performed.
Tumor char cter stics are summarized in Table 1. Five
patients had lesions located in the lower lobes.
Fig. 1. Overview of respiratory phase “bin” generation from four-dimensional computed tomography data.
Table 1. Tumor characteristics in 10 patients
Patient Stage Tumor location
A T1N0M0 Left lower lobe, central
B T1N0M0 Left upper lobe, adjacent to
mediastinum
C T1N0M0 Right upper lobe, subpleural
D T1N0M0 Right upper lobe, subpleural
E T1N0M0 Left upper lobe, subpleural
F T1N0M0 Right upper lobe, central
G T1N0M0 Left lower lobe, central
H T1N0M0 Right lower lobe, central
I T1N0M0 Right lower lobe, central
J T2N0M0 Left lower lobe, subpleural
1284 I. J. Radiation Oncology ● Biology ● Physics Volume 60, Number 4, 2004
Slika 4.3: 4D-CT sliko sestavlja ve£ 3D CT slik, sortiranih glede na dihalno fazo.
[21]
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4.2 Pretvorba CT ²tevil v parametre tkiva
Ob²irno raziskavo o korelaciji med CT ²tevili in parametri tkiva (gostota, masni
deleºi posameznih elementov) potrebnih za Monte Carlo simulacije, je napravil Sch-
neider et al [22]. Po njegovih rezultatih (slika 4.4 in tabela 4.1) je narejena pretvorba
CT ²tevil v parametre tkiva v tej magistrski nalogi.
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Figure 9. Conversion of CT number to mass density. Functions (21) and (23) are used for the
range between 98 and 100 Hounsfield units. Above 100 , function (19) is applied. In the range
between 1000 and 98 , the mass densities of air and adipose tissue 3 are interpolated by a
straight line.
1 03 g cm 3 is used, causing no discontinuity. Function (19), which fits the skeletal tissues and
which is defined for Hounsfield units greater then 22, is used only in the range above 100 ,
because no skeletal tissue occurs below this value. There is a discontinuity of 0 04 g cm 3
at the transition from soft tissues to skeletal tissues. In the range between 1000 and 98
Hounsfield units, we interpolate the mass densities of air 1 21 10 3 g cm 3 and adipose
tissue 3 0 93 g cm 3 by means of a straight line. As can be seen from the plot, the mass
density of lung is also well described.
To convert the CT number into the elemental weights, the continuous functional
relationships are transformed into step functions. To determine the step width,
the following two points have to be considered. On the one hand, the smaller the step width the
more cross sectional data files must be generated and the more data must be handled within the
Monte Carlo simulation. On the other hand, with increasing step width, some of the available
information about the elemental weights may be lost. It seems reasonable to determine the
step width as big as possible with the constraint that the accuracy will not be substantially
decreased by the binning. For that we have to consider the deviations between the CT
numbers measured in the scanner and those calculated using formulae (6) and (10). The
deviations of the determined elemental weights are limited to the corresponding ranges of
values of all tissues having a calculated CT number within the range measured .
Our estimated values for are based on the deviations of the phantommaterials used for the
CT scanner calibration (see table 2). For the range of skeletal tissues, we assume a deviation of
50 Hounsfield units and define the bin width to 100 units. The maximum deviations which can
occur are then as follows: hydrogen 0.8 pp, nitrogen 0.9 pp, carbon 11.8 pp, oxygen 9.9 pp,
phosphorus 1 pp and calcium 2.3 pp. In the range of soft tissues between 98 and 14 , we
assume a smaller deviation of 15 between measured and calculated CT numbers.
Slika 4.4: Pretvorba CT ²tevil v gostote. Avtor pretvorbo razdeli na tri obmo£ja
in sicer na obmo£je kosti (nad +100 HU), na obmo£je mehkih tkiv (med -98 do
+100) in na obmo£je od ma²£obnega tkiva do zraka (med -98 do -1000) ter vsakemu
obmo£ju priredi linear o odvisnost med CT ²tevili i gostoto. [22]
Tab la 4.1: Pretvorba CT ²tevil v masne deleºe elementov.
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Table 6. Conversion of CT number to elemental weights. The scale of Hounsfield units is divided
into 24 bins. The first bin from 1000 to 950 is assigned to the composition of air, the next bin
up to 120 with the composition of lung. The following five bins up to 18 form a step function
c rresponding t int rpolation function (22). Between 19 and 80 the mean valu s of all tissues
within this range are used. The composition of connective tissue ( 100) is assigned to the bin
between 80 and 120 . All bins above 120 Hounsfield units form a step function corresponding
to interpolation function (20).
pp
H C N O Na Mg P S Cl Ar K Ca
1000– 950 75.5 23.2 1.3
950– 120 10.3 10.5 3.1 74.9 0.2 0.2 0.3 0.3 0.2
120– 83 11.6 68.1 0.2 19.8 0.1 0.1 0.1
82– 53 11.3 56.7 0.9 30.8 0.1 0.1 0.1
52– 23 11.0 45.8 1.5 41.1 0.1 0.1 0.2 0.2
22–7 10.8 35.6 2.2 50.9 0.1 0.2 0.2
8–18 10.6 28.4 2.6 57.8 0.1 0.2 0.2 0.1
19–80 10.3 13.4 3.0 72.3 0.2 0.2 0.2 0.2 0.2
80–120 9.4 20.7 6.2 62.2 0.6 0.6 0.3
120–200 9.5 45.5 2.5 35.5 0.1 2.1 0.1 0.1 0.1 4.5
200–300 8.9 42.3 2.7 36.3 0.1 3.0 0.1 0.1 0.1 6.4
300–400 8.2 39.1 2.9 37.2 0.1 3.9 0.1 0.1 0.1 8.3
400–500 7.6 36.1 3.0 38.0 0.1 0.1 4.7 0.2 0.1 10.1
500–600 7.1 33.5 3.2 38.7 0.1 0.1 5.4 0.2 11.7
600–700 6.6 31.0 3.3 39.4 0.1 0.1 6.1 0.2 13.2
700–800 6.1 28.7 3.5 40.0 0.1 0.1 6.7 0.2 14.6
800–900 5.6 26.5 3.6 40.5 0.1 0.2 7.3 0.3 15.9
900–1000 5.2 24.6 3.7 41.1 0.1 0.2 7.8 0.3 17.0
1000–1100 4.9 22.7 3.8 41.6 0.1 0.2 8.3 0.3 18.1
1100–1200 4.5 21.0 3.9 42.0 0.1 0.2 8.8 0.3 19.2
1200–1300 4.2 19.4 4.0 42.5 0.1 0.2 9.2 0.3 20.1
1300–1400 3.9 17.9 4.1 42.9 0.1 0.2 9.6 0.3 21.0
1400–1500 3.6 16.5 4.2 43.2 0.1 0.2 10.0 0.3 21.9
1500–1600 3.4 15.5 4.2 43.5 0.1 0.2 10.3 0.3 22.5
The bin width is set to 30 Hounsfield units. The maximum possible deviations are: hydrogen
0.4 pp, nitrogen 1.4 pp, carbon 5.8 pp and oxygen 5.6 pp. In the case of mammary gland 1,
the corresponding values for carbon and oxygen are 15 4 pp. In the range of soft tissues
between 23 and 100 Hounsfield units, the elemental weights are only weakly correlated with
the CT number. We have therefore calculated for each elemental weight the mean value of
all 35 soft tissues within this range. The mean deviations of the individual data points from
the mean values are as follows: hydrogen 0.3 pp, nitrogen 1.2 pp, carbon 4.8 pp and oxygen
5.6 pp. These deviations are only slightly greater than the mean deviations of the data points
from the fit values obtained using the interpolation functions (see section 3.2). Taking into
account the deviations of the calculated CT numbers, a subdivision into different compositions
within this range of soft tissues cannot significantly enhance the accuracy of the determined
elemental weights. Therefore, we use the mean values instead of the interpolation functions.
For connective tissue ( 100), which is the soft tissue with the highest CT number, we have
defined an individual bin. By definition, air has the CT number 1000. To consider statistical
fluctuations in the CT data, all voxels with CT numbers lower then 950 are correlated with
the composition of air. For the remaining range between air and soft tissues, we assign the
composition of lung tissue, for which we have calculated 741 .
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Registracija oz. poravnava slik je proces, s katerim ºelimo poravnati dve ali ve£
slik, ki so bile zajete ob razli£nih £asih, iz razli£nih zornih kotov in/ali z razli£nimi
senzorji. Eno sliko, premikajo£o sliko (angl. moving image) IM(x), ºelimo tako
deformirati, da se dobro prilagaja na²i referen£ni sliki IF (x). V ta namen i²£emo
tak²no prostorsko transformacijo T (x) = x + u(x), da se IM(T (x)) kar najbolje
prilagaja IF (x). Ta transformacija slika iz prostora referen£ne slike v prostor premi-
kajo£e slike (T : ΩF ⊂ Rd −→ ΩM ⊂ Rd) in z njo ºelimo dose£i optimalno prostorsko
in vsebinsko ujemanje struktur iz obeh slik.
Registracija slik se uporablja npr. na podro£ju ra£unalni²kega vida, v astronomiji,
pri satelitskemu slikanju in pogosto tudi v medicini. V medicini lahko registracijo
slik koristno uporabimo pri analizi anatomskih struktur slikanih ob razli£nih £asih,
ali npr. za primerjanje oz. zdruºevanje informacij slik, pridobljenih z razli£nimi
modalitetami oz. slikovnimi tehnikami (npr. CT, magnetna resonanca - MRI, pozi-
tronska emisijska tomograja - PET,...)
p qT
Slika 5.1: Pri registraciji slik, ºelimo s prostorsko transformacijo, iz prostora refe-
ren£ne slike v prostor premikajo£e slike, dose£i optimalno prostorsko in vsebinsko
ujemanje struktur iz obeh slik. [23]
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5.1 Postopek poravnave
Z registracijo slik ºelimo optimalno transformirati premikajo£o sliko, da bo ujema-
nje z referen£no sliko £im bolj²e. Potreben je kriterij za primerjanje ujemanja med
referen£no in transformirano sliko. Sliki lahko primerjamo na osnovi referen£nih
to£k (koresponden£ne to£ke na obeh slikah), na osnovi segmentiranih struktur, kot
so krivine, ploskve in volumni, ali na intenzitetni osnovi slik. Poravnanost slik, v
odvisnosti od transformacije, karakteriziramo s tako imenovano kriterijsko funkcijo




C(T ; IF , IM) (5.1)
C(T ; IF , IM) = −S(T ; IF , IM) + γP (5.2)
T̂ je cenilka transformacije T . Kriterijsko funkcijo sestavljata t.i. mera podob-
nosti (angl. Similarity measure) S in regularizacijski (angl. Penalty) £len P . γ je
uteºni faktor, s katerim dolo£imo pomembnost regularizacijskega £lena. Na podlagi
mere podobnosti, kriterijska funkcija oceni stopnjo poravnanosti. Regularizacijski
£len ponavadi temelji na prvem ali drugem krajevnem odvodu transformacije in z
njim ºelimo regulirati transformacijo (npr. ºelimo £im bolj gladko transformacijo,
brez mo£nih odklonov ali pa npr. zahtevamo nestisljivost).
Slika 5.2 prikazuje osnovne komponente registracije slik in njihove povezave. Vho-
dna podatka sta premikajo£a in referen£na slika. I²£emo tak²no prostorsko trans-
formacijo, da se referen£na in transformirana slika kar najbolje ujemata. Ujemanje
slik karakteriziramo s kriterijsko funkcijo in ker ºelimo £im bolj²e ujemanje, imamo
opravka z optimizacijskim problemom - minimizacija kriterijske funkcije. Optimiza-
cijski algoritmi so ponavadi iterativni npr. gradientni spust (angl. gradient descent).
Ko prevzor£imo to£ke premikajo£e slike v prostor referen£ne slike, bodo te na£eloma
padle na ne-mreºne to£ke referen£ne slike, zato potrebujemo interpolator. Interpo-
lacijo ponavadi izvedemo s krivuljami B-zlepkov (angl. B-spline).




Registracije klasiciramo glede na tip transformacije, s katero preslikamo to£ke iz
referen£ne slike, da dobimo transformirano sliko. Transformacijo ponavadi parame-
triziramo (zapisano kot Tµ) in je tako transformacija dolo£ena s transformacijskimi
parametri, ki jih zapi²emo v vektor µ. Transformacije se ponavadi razdelijo v tri
kategorije in sicer: toge transformacije, ane (angl. Ane) in deformacijske (angl.
Deformable) transformacije.
5.2.1 Toga transformacija
Toga transformacija je najosnovnej²a, vsebuje samo rotacijo in translacijo. Velikost
objektov ostane po preslikavi enaka, spremeni se jim zgolj lega in orientacija. Togo
transformacijo lahko zapi²emo kot:
Tµ(x) = R(x− c) + t+ c (5.3)
kjer je R rotacijska matrika, c je center rotacije in t je translacijski vektor.
Rotacijska matrika je parametrizirana z Eulerjevimi koti (eden v 2D, trije v 3D).
Vektor parametrov µ tako sestavljajo Eulerjevi koti in translacijski vektor, center
rotacije pa ponavadi ni eden od parametrov, saj je ponavadi ksno dolo£en v centru
slike.
Slika 5.3: Prostorske transformacije pri registraciji slik. Ana transformacija je
kombinacija translacije, rotacije, skaliranja in striga. Linearne transformacije pre-
slikajo vzporedne £rte v vzporedne £rte, medtem ko lahko nelinearne transformacije
preslikajo £rte v krivulje. [25]
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5.2.2 Ana transformacija
Ana transformacija vsebuje poleg rotacije in translacije, ²e skaliranje in strig (angl.
Shear). Je linearna transformacija, tako kot toga transformacija, torej vzporedne
£rte na referen£ni sliki ostanejo vzporedne na transformirani sliki. Zapi²emo jo lahko
kot:
Tµ(x) = A(x− c) + t+ c (5.4)
kjer matrika A nima omejitev. Vektor parametrov µ tako sestavljajo elementi
aij in translacijski vektor.
5.2.3 Deformacijske transformacije
Deformacijske oz. nelinearne transformacije so bolj eksibilne od linearnih trans-
formacij, saj lahko ravne £rte preslikajo v krive. Po drugi strani, pa so registracije
z deformacijskimi tehnikami bolj kompleksne in jih je teºje validirati. So zelo ak-
tivno podro£je raziskav in obstajajo razli£ni na£ini parametrizacij teh transformacij.
Za 3D slike, N ≈ 104 ²tevilo parametrov ni neobi£ajno in lahko hitro naraste tudi












kjer so xk kontrolne to£ke, β3(x) je kubi£ni ve£dimenzionalen polinom B-zlepkov,
pk je vektor koecientov B-zlepkov, σ je razmik med kontrolnimi to£kami in Nx je
set kontrolnih to£k znotraj obmo£ja, ki denirajo B-zlepek pri x.
5.3 Mere podobnosti
Ocenjevanje podobnosti med referen£no in poravnavano sliko je bistven korak vsa-
kega postopka poravnave slik. Izbira mere podobnosti je povezana z lastnostmi
slik kot so modalnost, njihova velikost, obmo£je prekrivanja in podobno. Po drugi
strani, je izbira mere podobnosti odvisna tudi od samega transformacijskega mo-
dela poravnave, kjer je odvisno, ali imamo opravka z lokalno ali globalno poravnavo,
ali je model elasti£en ali tog, katero metodo optimizacije uporabljamo, obenem pa
je odvisno tudi od to£nosti, ki jo zahtevamo od kon£ne poravnave. V literaturi je
mogo£e zaslediti veliko ²tevilo razli£nih mer podobnosti, kot so povpre£en kvadrat
razlike (angl. Mean Squared Dierence), korelacijski koecienti (angl. Correlation
Coecient) in medsebojna informacija (angl. Mutual Information).
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5.3.1 Povpre£en kvadrat razlike
Povpre£en kvadrat razlike (MSD - Mean Squared Dierence) je deniran kot:





(IF (xi)− IM(Tµ(xi)))2 (5.6)
kjer je ΩF domena referen£ne slike in |ΩF | je ²tevilo slikovnih elementov. Pov-
pre£en kvadrat razlike je ena najosnovnej²ih mer podobnosti, je normirana, tako
da je neob£utljiva na ²tevilo slikovnih elementov in je primerna le za slike enake
intenzitetne porazdelitve - enake modalnosti.
5.3.2 Normirani korelacijski koecienti
Mera normalizirani korelacijski koecienti (NCC - Normalised Correlation Coeci-
ent) je denirana kot:
NCC(µ; IF , IM) =
∑
xi∈ΩF
(IF (xi)− IF )(IM(Tµ(xi))− IM)√ ∑
xi∈ΩF





kjer sta povpre£ni vrednosti: IF = 1|ΩF |
∑
xi∈ΩF




NCC je bolj splo²na mera od MSD, saj predpostavlja linearno zvezo med intenzite-
tnimi vrednostmi referen£ne in gibajo£e slike in ne enake intenzitetne porazdelitve.
Korelacijo ºelimo maksimizirati, ker pa se ponavadi uporabljajo optimizacijski algo-
ritmi, ki minimizirajo, se v tem primeru doda minus pred izraz za NCC.
5.3.3 Medsebojna informacija
Medsebojna informacija (MI - Mutual Information) je statisti£na mera podobnosti,
ki izhaja iz teorije informacij in ocenjuje statisti£no odvisnost med intenzitetnimi
nivoji obeh slik. Na ta na£in oceni, koliko ena slika pove o drugi sliki in zavzame
najve£jo vrednost, ko sta sliki geometrijsko poravnavni. MI je ²e bolj splo²na od
ºe omenjenih mer podobnosti in predpostavlja le, da obstaja zveza (statisti£na od-
visnost) med verjetnostnima porazdelitvama intenzitet referen£ne in gibajo£e slike.
MI je, poleg eno modalnih, primerna mera tudi za ve£ modalne slike in na splo²no
velja za dobro izbiro pri registraciji slik. Medsebojno informacijo izra£unamo na
slede£ na£in:
MI = H(IF ) +H(IM)−H(IF , IM) (5.8)
kjer staH(IF ) inH(IM) Shannonovi entropiji intenzitet posamezne slike,H(IF , IM)





p(i) log2 p(i) (5.9)
kjer je p verjetnostna porazdelitev intenzitet na sliki.
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5.4 Optimizator
Vloga optimizatorja pri registraciji slik je poiskati optimalne transformacijske para-




C(T ; IF , IM) (5.10)
kjer optimiziramo po elementih vektorja parametrov µ. Re²evanje tega problema
ponavadi poteka po iterativnem postopku:
µk+1 = µk + akdk, k = 0, 1, 2, ... (5.11)
kjer je dk smer iskanja pri iteraciji k, ak je skalarni faktor, ki kontrolira velikost
koraka v iskani smeri. Proces optimizacije je ilustriran na sliki (5.4).
Slika 5.4: Shemati£en prikaz iterativne optimizacije pri registraciji. Pu²£ice na-
kazujejo korak akdk v smeri minimuma kriterijske funkcije, ki pa je lahko lokalni
in velja poudariti, da se lahko celotni proces optimizacije zaklju£i tudi v lokalnem
minimumu. [5]
Primer optimizacijske metode je gradientni spust (angl. gradient descent),
kjer i²£emo re²itev v smeri negativnega gradienta kriterijske funkcije:
µk+1 = µk − akg(µk) (5.12)
kjer je g(µk) = ∂C/∂µ izvrednoten pri trenutni vrednosti µk. Obstaja ve£ mo-
ºnosti izbire faktorja ak, ki je lahko tudi vnaprej denirana funkcija k-ja. e se
ºelimo znebiti ra£unanja odvoda in na ta na£in pospe²iti optimizacijo, obstajajo
razli£ni na£ini za zamenjavo odvoda g(µk) z aproksimacijo g̃k (Robbins-Monro op-
timizacijska metoda), s tem pa v vsak iteracijski korak uvedemo dolo£eno napako,




6.1 Vhodni podatek: 4D-CT
Pri simulaciji sta bili uporabljeni faza vdiha in faza izdiha 4D-CT slike iz javno
dostopne baze [26]. Prednost te baze 4D-CT slik je, da so slikam dodani seznami
koordinat referen£nih to£k. Te to£ke so ro£no dolo£ili strokovnjaki na podro£ju sli-
kanja prsnega ko²a. Namen teh setov to£k je, da sluºijo kot referenca za ocenjevanje
natan£nosti algoritmov registracije slik, v tej nalogi pa so bile uporabljene kot po-
mo£ pri registraciji. CT sliki faze vdiha in izdiha sta bili velikosti 256× 256× 94, z
velikostjo vokslov 0.97mm×0.97mm×2.5mm. CT slika faze vdiha je prikazana na
sliki 6.2. Slikama je bil dodan seznam koordinat 300-ih referen£nih to£k (slika 6.2.)
Slika 6.1: CT slika faze vdiha v razli£nih prerezih.
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Slika 6.2: (Levo) Referen£ne to£ke (N = 300) za fazo vdiha CT slike, kjer so s
sen£enjem prikazana plju£a. (Desno) Anatomske ravnine in smeri. [27]
V obe fazi (vdiha in izdiha) je bila dodana tar£a (tumor) za obsevanje. Tar£o
je predstavljala krogla s CT ²tevilom 0 (voda) in premerom d = 4 cm (srednje
velik tumor). Center krogle je bil postavljen v eno od referen£nih to£k tako, da
se je krogla premikala skupaj s to to£ko med dihanjem. To£ka se je med dihanjem
premikala za en voksel (0.97 mm) v smeri spredaj/zadaj (AP - anterior/posteriort,
slika 6.2 desno) in en voksel (2.5 mm) v smeri zgoraj/spodaj (SI - superior/inferior)
ter se ni premaknila v smeri desno/levo (RL - right/left).
Slika 6.3: CT slika faze vdiha v katero je vstavljena tar£a ('tumor').
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6.2 Registracija faze vdiha in izdiha
Z registracijo CT slik faze vdiha in izdiha, dobimo vektorsko polje premikov, s po-
mo£jo katerega lahko pretransformiramo dozo iz faze izdiha v fazo vdiha, kar nam
omogo£a primerjavo doznih porazdelitev oz. primerjavo med planirano in dosta-
vljeno dozno porazdelitvijo. Registracija je bila napravljena s pomo£jo programa
Elastix za registracijo slik. Slike faze vdiha (referen£a faza), faze izdiha ter pre-
transformirane faze izdiha (registrirana slika) v dveh prerezih, so prikazane na sliki
6.4. Deformacijska transformacija je bila parametrizirana z B-zlepki, pri registraciji
pa so pomagale referen£ne to£ke. Mero podobnosti je sestavljala medsebojna infor-
macija (MI) in hkrati je bila dodana mera SCP , ki minimizira razdaljo med setoma






||xMi − Tµ(xFi)|| (6.1)
kjer je P ²tevilo to£k xi, xMi ter xFi so koresponden£ne to£ke na premikajo£i oz.
referen£ni sliki. Uteºni faktor na mero medsebojnih informacij (intenzitetna osnova)
je bil 0.99 in 0.01 na mero koresponden£nih to£k. Registracija je teºavna predvsem
na meji med plju£i in prsnim ko²em, saj plju£a drsijo po prsnem ko²u in zato bi
moralo biti deformacijsko polje tu nezvezno. Parametrizacija deformacijskega polja
z B-zlepki, pa predpostavlja zvezno deformacijsko polje, pri £emer je resolucija de-
formacijskega polja denirana z gostoto kontrolnih to£k, ki so ekvidistantne (izbrana
razdalja med kontrolnimi to£kami: 8 mm). S tak²no izbiro uteºi, program prakti£no
odli£no poravna ve£ino koresponden£nih to£k, hkrati pa ima nekaj svobode pri po-
ravnavi na meji plju£ in prsnega ko²a ter se s tem izogne deformaciji kosti na ra£un
popolnih poravnav koresponden£nih to£k na strani plju£.
Vdih Izdih Registrirana slika
Slika 6.4: Primerjava faze vdiha, izdiha in registrirane slike v frontalnem (koronal-
nem) in sagitalnem prerezu. Vodoravni £rtkani £rti sta dodani kot referenca, da
so bolje opazne razlike. Tumor se v fazi izdiha premakne malo navzgor ter rahlo
naprej. Na pogled so razlike med referen£no in registrirano sliko teºko opazne.
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Povpre£na razdalja med koresponden£nimi to£kami je bila pred registracijo (3.9±
0.2)mm, po registraciji pa (0.026±0.008)mm. Celotna vhodna datoteka s parametri
registracije je predstavljena v dodatku A. Splo²no pravilo, kako iskati optimalne
parametre transformacije pri registraciji slik, ne obstaja. Registracija v tej nalogi je
napravljena s pomo£jo nasvetov [5] in posku²anja.
V splo²nem je teºko oceniti kvaliteto registracije in ponavadi se ocenjuje s pomo£jo
koresponden£nih to£k, ampak ker je v tej nalogi bila opravljena registracija tudi s
pomo£jo teh, je upravi£eno pri£akovati zelo dobro ujemanje vsaj v njihovi okolici
(znotraj plju£). Na sliki 6.5 je prikazano deformacijsko polje (angl. deformation
eld), to je vektorsko polje premikov s pomo£jo katerega transformiramo to£ke s
prostora gibajo£e slike, v na²em primera slike faze izdiha, v prostor referen£ne slike
(faza vdiha).
Slika 6.5: Deformacijsko polje dobljeno z registracijo, s pomo£jo katerega transfor-
miramo to£ke iz faze izdiha v referen£no fazo vdiha. Najve£je premike opazimo v
obmo£ju trebu²ne prepone (diafragme), ki je pomembna dihalna mi²ica in kr£enje
katere izzove vdih.
6.2.1 Ocena napake registracije
Napako registracije lahko konzervativno ocenimo s pomo£jo registracije z enakimi
parametri, ampak brez upo²tevanja koresponden£nih to£k. Mero podobnosti je tako
sestavljala le medsebojna informacija (MI). Z registracijo na ta na£in dobimo pov-
pre£no razdaljo med koresponden£nimi to£kami enako (1.44± 0.05) mm in ta pred-
stavlja oceno za napako registracije. Napaka registracije ima dolo£eno prostorsko
odvisnost, kar je teºko konkretno kvanticirati. V splo²nem se pri£akuje, da je
registracija zelo uspe²na v bliºini koresponden£nih to£k ter dobro deniranih, kon-
trastnih struktur (npr. kosti).
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6.3 MC simulacija dozne porazdelitve
6.3.1 Prostor simulacije
Celotni prostor simulacije - geometrija ter materialna sestava in gostota, je bil prido-
bljen iz CT slike. Prostor simulacije je sestavljala mreºa vokslov, z dolo£eno gostoto
in materialno sestavo. Pretvorba CT ²tevil v materialno sestavo in gostoto je bila
narejena s pomo£jo tabele 4.1 in tabele B.1 (dodatek B), kjer so bila CT ²tevila
razporejena v 43 razredov, z dolo£eno gostoto in materialno sestavo. Velikost slike
je bila pred pretvorbo zmanj²ana iz 256× 256× 94 na 64× 64× 47, tako je bil nova
velikost voksla 3.88mm× 3.88mm× 5mm. Zmanj²anje slike - zmanj²anje komple-
ksnosti geometrije, mo£no pohitri £as simulacije. Celotna pretvorba je shematsko





Slika 6.6: Shematska predstavitev pretvorbe CT ²tevil v materialno sestavo in go-
stoto. Pred pretvorbo je bila velikost CT slike zmanj²ana, nato so bila CT ²tevila
razvr²£ena v 43 razredov z dolo£eno materialno sestavo in gostoto.
6.3.2 Parametri simulacije
Izbran je bil skening na£in obsevanja umetno vstavljenega tumorja. Posamezen pro-
tonski ºarek je imel to£no dolo£eno energijo, poloºaj in smer, njegov premer pa je
bil 5 mm. S simulacijo ºarkov v ve£ moºnih poloºajih in z ve£ moºnimi energi-
jami, lahko z optimizacijo dolo£imo uteºne faktorje posameznih ºarkov in jih nato
uporabimo pri simulaciji celotnega obsevanja. Izbrane moºne poloºaje ºarka, glede
na tumor, prikazuje slika 6.7. arek v vsakem moºnem poloºaju je bil simuliran s
25-imi razli£nimi energijami (od 52 MeV do 100 MeV, korakih po 2 MeV). Ener-
gijsko obmo£je je bilo dolo£eno tako, da se je najniºje energijski ºarek ustavi pred
tumorjem, najvi²je energijski pa za njim. Vsak ºarek je bil simuliran z 104 protoni,
pri £emer je bila izbrana enakomerna verjetnostna porazdelitev protonov po preseku
ºarka. Primer dozne porazdelitve enega od teh ºarkov je prikazana na sliki 6.8.
V simulaciji se je poleg protonov, obravnaval tudi transport fotonov, elektronov in
nevtronov. Ostali delci (ioni, nastali pri jedrskih interakcijah) se niso nadalje si-
mulirali in so svojo energijo deponirali na mestu (v vokslu) nastanka. Napaka pri
dozni porazdelitvi, ki se pri tem naredi, se smatra za zanemarljivo, v primerjavi z
na primer napako pri pretvorbi CT ²tevil v materialno sestavo.
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Za ziko simuliranih delcev so bile izbrane priporo£ene (default) vrednosti [17],
tako je na primer za energijsko stresanje protonov bil izbran Vavilov model, obrav-
navale so se vse moºne jedrske interakcije (presek za nobeno od moºnih jedrskih
interakcij ni bil nastavljen na 0) in za ve£kratno sipanje se je uporabil FermiLa-
bov model (modicirana Molierjeva teorija sipanja, [28]). MCNP energijske izgube
nabitih delcev ra£una po Bethejevi ena£bi (upo²teva popravek gostote in lupin-
ski popravek) in za ionizacijske potenciale uporablja podatke iz ICRU. Energijski
razmik pri ustavljanju je bil izbran tako, da se je kineti£na energija protonov v pov-
pre£ju prepolovila v osmih korakih. Rez (angl. cut-o value) simulacije protonov,
elektronov in fotonov je bil izbran za 0.01 MeV, nevtroni pa so se simulirali do za-
pustitve prostora simulacije oz. zajema, kateremu sledi emisija sekundarnih delcev
npr. (n,γ), (n,p), (n,α), (n,2n),... ali sija (n,f). Naklju£na ²tevila so bila generi-
rana s 48-bitnim (Lehmer) kongruentnim generatorjem, s periodo 7.0 ·1013 ²tevil. V
dodatku C je celotna vhodna datoteka za program MCNP6, brez FILL dela, kjer
s ²tevilom za vsak voksel (192512 vokslov) navedemo, s katerim, od 43-ih razredov
z dolo£eno materialno sestavo in gostoto, je polnjen.
Slika 6.7: Shematsko prikazanih 64 moºnih poloºajev protonskega ºarka glede na
tumor (modra £rta), pred vstopom v telo. Premer ºarka pred vstopom v telo je bil
5 mm, v telesu pa se ºarek zaradi sipanja raz²iri. arek v dolo£enem poloºaju, je bil
simuliran s 25-imi razli£nimi energijami, tako je bilo skupaj narejeno 64×25 = 1600
simulacij posameznih ºarkov.
6.3.3 Optimizacija dozne porazdelitve
Simulacija obsevanja je bila izvedena s pomo£jo protonskih ºarkov opisanih v prej-
²njem podpoglavju. Iz simulacije poznamo dozne porazdelitve posameznih ºarkov
in ºelimo najti optimalne uteºne faktorje, da bo dozna porazdelitev kar se da op-
timalna - predpisana doza v tumorju in £im manj²a doza izven tumorja. Opravka
imamo z linearnim optimizacijskim problemom, ki ga lahko formuliramo kot:
fTx = min, pri pogoju : Ax ≥ b (6.2)
x predstavlja iskani vektor uteºnih faktorjev. Dozno porazdelitev posameznega
ºarka (3D matrika) zapi²emo v vektor in iz vseh teh vektorjev sestavimo matriko A.
elimo £im manj²o dozo (na zdravo tkivo) oz. £im manj²o vsoto uteºnih faktorjev
fTx (f deniramo kot vektor enic), pri £emer pa ºelimo, da tumor prejme dolo£eno
dozo (deniramo kot 1).
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Slika 6.8: Relativna dozna porazdelitev enega, od skupaj 1600 simuliranih proton-
skih ºarkov (Tp = 74 MeV) v 4-ih prerezih. Dozna porazdelitev je normirana na
dozo voksla z najve£jo vrednostjo. Zgornji dve sliki prikazujeta dozno porazdeli-
tev v prerezih, ki sta v obmo£ju preseka, spodnji dve sliki pa dozno porazdelitev
v rezinah takoj izven preseka vpadnega ºarka. Na prerezih so zaradi preglednosti
obarvani voksli, ki imajo vsaj 1.5% vrednosti doze voksla z najve£jo vrednostjo v
danem prerezu.
Na² pogoj pravi, da mora biti dobljena dozna porazdelitev Ax (v vektorskem
zapisu) enaka vsaj predpisani dozi na mestu tumorja (b - vektor dozne porazdelitve,
ki je enak 1 na mestih tumorja in 0 sicer). Optimizacija je bila izvedena s pomo£jo
funkcije linprog (MATLAB), o kateri je mogo£e ve£ prebrati v [29]. Optimizirana
dozna porazdelitev je prikazana na sliki 6.9.
6.3.4 Omejeno ²tevilo simuliranih protonov - ocena napake
Planirano dozno porazdelitev sestavljajo uteºeni protonski ºarki, kjer so bili uteºni
faktorji pridobljeni z optimizacijo. Posamezen protonski ºarek je bil simuliran s
(samo) 104 protoni. Velja preveriti, koliko se spremeni dozna porazdelitev, £e z
dobljenimi uteºnimi faktorji, uteºimo ponovno simulirane ºarke. Razlika relativnih
vrednosti doz je prikazana na sliki 6.10. Problem teh razlik je, da niso normirane oz.
lahko re£emo, da so normirane s predpisano dozo na tumor, ki je ena. Normalizacija
razlik, na primer s prvotno dozno porazdelitvijo, na celotnem obmo£ju ni mogo£a,
saj so nekateri voksli brez doze.
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Slika 6.9: Optimizirana dozna porazdelitev v relativnih enotah, ki jo sestavljajo
obteºeni protonski ºarki. elimo, da tumor pri obsevanju prejme vsaj predpisano
dozo, ki smo jo denirali kot 1, ter da je doza na preostalo zdravo tkivo minimalna.
Lahko pa se naredi normalizacija na primer vokslov tumorja, kjer so zagotovo
vsi voksli ne ni£elni zaradi optimizacijskega pogoja. Na ta na£in pridobljena pov-













= 8.0 · 10−3 (6.3)
in pod predpostavko nekoreliranih napak vokslov, lahko standardna napako pov-















= 0.4 · 10−3 (6.4)
N je ²tevilo vokslov, ki zajemajo tumor, D(1)i in D
(2)
i sta vrednost i-tega voksla
prve oz. druge simulacije. Vidimo, da je povpre£na vrednost teh normiranih razlik
na nivoju vokslov pribliºno 1%. V klini£ni praksi se ponavadi gleda skupna doza na
dolo£en organ. e primerjamo skupno dozo na tumor pri obeh simulacijah, je ta
razlika zanemarljiva (normirana razlika je 4.4 · 10−4). Ker nas v kon£ni fazi zanima
razlika v skupni dozi na tumor in zdravo tkivo zaradi premikanja, pri£akujemo samo
²tevilo simuliranih protonov, kot manj pomemben del napake.
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6.4. Dozna porazdelitev v fazi izdiha in transformacija doze
Slika 6.10: Razlika relativnih vrednosti doz prvotne simulacije ter simulacije s po-
novno simuliranimi ºarki, pri £emer pa so bili uporabljeni optimizirani uteºni faktorji
ºarkov s prvotne simulacije. Razlike niso normirane oz. so normirane na predpi-
sano dozo na tumor, ki je ena. Grobo lahko ocenimo, da lahko te razlike zna²ajo,
na obmo£ju tumorja, tudi do nekaj procentov za posamezne voksle. Na£eloma pa
nas zanima skupna doza na tumor in zdravo okoli²ko tkivo oz. organe, ki zajemajo
veliko vokslov in se na ta na£in napaka skupne doze izpovpre£i oz. mo£no zmanj²a.
6.4 Dozna porazdelitev v fazi izdiha in transforma-
cija doze
Optimiziran obsevalni plan je bil narejen na fazi vdiha (referen£na faza). Dobljena
dozna porazdelitev, pri uporabi tega plana na fazi izdiha, je prikazana na sliki 6.11.
Tako so bili uporabljeni uteºni faktorji, pridobljeni pri optimizaciji doze na fazi vdiha
in z njimi uteºeni protonski ºarki, simulirani v fazi izdiha.
Za ocenitev doznega plana, je potrebna celotna akumulirana dozna porazdelitev v
enem koordinatnem sistemu - geometrija referen£ne CT slike. Dozno porazdelitev
v fazi izdiha zato transformiramo v referen£no fazo vdiha. Transformacija med di-
halnima fazama je bila pridobljena v procesu registracije slik in jo sedaj uporabimo
pri transformaciji doze. Transformacijo doze izvedemo tako, da sredine vokslov faze
vdiha transformiramo na dozno mreºo faze izdiha in nato s trilinearno interpolacijo
ocenimo doze na teh mestih. Shematsko je ta proces transformacije in trilinearne
interpolacije prikazan v 2D na sliki 6.12. Proces trilinearne interpolacije je podrob-
neje opisan v dodatku D. Na opisan na£in transformirana doza je prikazana na sliki
6.13.
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Slika 6.11: Dozna porazdelitev v fazi izdiha, pri £emer je optimiziran dozni plan
narejen za referen£no fazo - fazo vdiha. Razliko, v primerjavi z dozno porazdelitvijo
v fazi vdiha, lahko hitro opazimo v sagitalnem prerezu (slika desno), kjer se pri
izdihu tumor pomakne navzgor in je zgornji del tumorja manj obsevan, hkrati pa je
del zdravega tkiva pod tumorjem bolj obsevan.




Slika 6.12: Shematsko prikazan proces (v 2D) transformacije dozne porazdelitve iz
faze izdiha v fazo vdiha. Za ocenitev doze v vokslih v fazi vdiha na ra£un doz v
vokslih v fazi izdiha, transformiramo centre C vokslov faze vdiha na dozno mreºo
faze izdiha in s trilinearno interpolacijo doz najbliºjih to£k, ocenimo dozo v njih. S
£rtkano £rto je prikazan en voksel, ki se mu pri transformaciji oz. pri dihanju, poleg
poloºaja, lahko spremenita tudi oblika in velikost.
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6.4. Dozna porazdelitev v fazi izdiha in transformacija doze
Slika 6.13: Transformirana dozna porazdelitev iz faze izdiha v fazo vdiha. Ta trans-
formacija nam omogo£a primerjavo doznih porazdelitev in ocenitev doznega plana
v enem koordinatnem sistemu oz. na eni referen£ni CT sliki.
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Razlika relativnih vrednosti med transformirano dozno porazdelitvijo iz faze izdiha
in dozno porazdelitvijo v referen£ni fazi vdiha, je v dveh prerezih prikazana na sliki
7.1. Tumor se pri izdihu pomakne navzgor, izven optimiziranega doznega polja in
zato del zgornjega dela tumorja prejme manj²o dozo, po drugi strani, pa je zaradi
premika, vi²ji dozi bolj izpostavljeno zdravo plju£no tkivo pod tumorjem. Mo£no
merilo, zelo pogosto uporabljeno v klini£ni praksi, za ocenjevanje dozne porazdelitve
oz. kvalitete doznega plana je dozno volumski histogram (DVH). Komulativni (inte-
gralni) DVH prikazuje deleºe volumna dolo£enih struktur oz. organov, ki prejmejo
vsaj dolo£eno dozo ali ve£. DVH na zelo pregleden na£in povzame 3D dozno poraz-
delitev, njegova slabost je, da se na ta na£in izgubi prostorska informacija (DVH ne
pokaºe kje znotraj strukture oz. organa je dolo£ena doza prejeta).
Slika 7.1: Razlika relativnih vrednosti med transformirano dozno porazdelitvijo iz
faze izdiha in dozno porazdelitvijo v referen£ni fazi vdiha, pri £emer je bila pred-
pisana relativna vrednost na tumor enaka ena. V transverzalni ravnini je izbran
prerez, kjer je vidna dodatna doza na zdravo plju£no tkivo za tumorjem, zaradi pre-
mika tumorja. Ta dodatna doza je vidna tudi v sagitalnem prerezu pod tumorjem.
Po drugi strani, pa del zgornjega dela tumorja, zaradi premika, prejme manj²o dozo.
Razlika v dozi je opazna tudi izven plju£ oz. izven telesa. Ta razlika je posledica
napake registracije, kjer se premiki iz plju£, lahko prenesejo na prostor izven telesa
(glej sliko 6.5), £e tam nimajo opornih to£k (referen£ne to£ke ali razlo£ne strukture).
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DVH za tumor je prikazan na sliki 7.2. Iz njega je razvidno, da v fazi izdiha
pribliºno 60% volumna tumorja, prejme vsaj predpisano dozo oz. da pribliºno 40%
volumna dobi dozo pod predpisano vrednostjo. DVH nakazuje tudi, da del tumorja
v fazi izdiha ne prejme niti 40% predpisane doze. eprav DVH ne podaja prostor-
ske informacije, pa lahko iz razlike doznih porazdelitev (slika 7.1) sklepamo, da je
to nekje na zgornjem delu tumorja, zaradi premika tumorja izven optimiziranega
doznega polja.

























Slika 7.2: Komulativni DVH tumorja za dozno porazdelitev v fazi vdiha in izdiha.
V fazi vdiha vidimo, da celotni volumen tumorja prejme vsaj predpisano dozo 1, saj
je to bil optimizacijski pogoj, del tumorja pa prejme tudi vi²jo dozo. V fazi izdiha,
pa vidimo, da pribliºno 60% volumna tumorja, prejme vsaj predpisano dozo oz. da
pribliºno 40% volumna dobi dozo pod predpisano vrednostjo.
Slika 7.3: Segmentirano levo plju£no krilo, prikazano v dveh prerezih. Segmentacija
je bila napravljena ro£no.
Za ocenjevanje doze na zdravo tkivo oz. za ocenitev efekta, ki ga ima premik
tumorja na zdravo tkivo, je najbolj primerno pogledati DVH za levo plju£no krilo v
katerem je tumor. Segmentacija levega plju£nega krila (dolo£itev vokslov CT slike,
ki sestavljajo levo plu£no krilo) je bila napravljena ro£no in segmentirana slika v
dveh prerezih je prikazana na sliki 7.3.
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7.1. Skupna dozna porazdelitev
Na sliki 7.4 je prikazan komulativni DVH za levo plju£no krilo. Zaradi premika
tumorja, prejme vi²jo dozo malo ve£ji del volumna levega plju£nega krila pri fazi
izdiha, v primerjavi s fazo vdiha. Ta volumen je zelo majhen, v primerjavi z volu-
mnom celotnega levega plju£nega krila in razlika je opazna le v logaritemski skali
relativnega volumna.



















Slika 7.4: Komulativni DVH za levo plju£no krilo. Relativni volumen je v logari-
temski skali, da so vidne razlike med doznima porazdelitvama v fazi vdiha in izdiha.
Po pri£akovanju, prejme ve£ji del levega plju£nega krila ve£jo dozo, zaradi premika
tumorja, je pa ta volumen majhen v primerjavi z volumnom celotnega plju£nega
krila (velikostnega reda cm3, pri £emer je volumen plju£ velikostnega reda dm3). Iz
DVH lahko ocenimo tudi, da je pribliºno 10% levega plju£nega krila v doznem polju
oz. prejme znatno dozo.
7.1 Skupna dozna porazdelitev
Simulirano oz. predvideno dozno porazdelitev, ki bi jo pri obsevanju, med katerim
bi dihal, prejel dani bolnik, lahko ocenimo kot vsoto doznih porazdelitev, pri £emer
predpostavimo, da je bolnik med obsevanjem polovico £asa v fazi vdiha in polovico
£asa v fazi izdiha. Na ta na£in dobljena relativna dozna porazdelitev in ustrezni
DVH, sta prikazana na slikah 7.5 in 7.6. Po priporo£ilih RTOG (Radiation Therapy
Oncology Group), mora biti 95% planiranega tar£nega volumna (za plju£ne tumorje)
pokritega z vsaj 95% predpisane doze [30]. Ker je v na²em primeru 95% planiranega
tar£nega volumna (tumorja) pokritega s pribliºno 88% predpisane doze, bi bil tak²en
plan, £e bi se uporabil na vseh frakcijah obsevanja, po priporo£ilih RTOG neustrezen.
V splo²nem, bi se lahko, na podlagi razlik med planirano in simulirano dostavljeno
dozno porazdelitvijo, obsevalni plan popravil za naslednjo obsevalno frakcijo.
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Slika 7.5: Predvidena dozna porazdelitev, ki bi jo pri obsevanju, med katerim bi
dihal, prejel dani bolnik.




















Slika 7.6: Komulativni DVH simulirane dozne porazdelitve za tumor in levo plju£no
krilo. Opazimo lahko, da je pribliºno 95% planiranega tar£nega volumna (tumorja)
pokritega s pribliºno 88% predpisane doze in po priporo£ilih RTOG, bi bil tak²en




V nalogi je na konkretnem primeru predstavljen proces simulacije predvidene dozne
porazdelitve pri pacientu, ki med obsevanjem diha, dozni plan se pa med obsevanjem
ne prilagaja. Obravnavani sta bili dve dihalni fazi - faza vdiha in izdiha. Dozni plan
je bil narejen na fazi vdiha in tudi predvidena celotna dozna porazdelitev je bila
predstavljena v prostoru faze vdiha. Za zdruºitev doznih porazdelitev v prostoru
faze vdiha, je bilo potrebno najprej transformirati dozno porazdelitev iz faze izdiha
v fazo vdiha. Transformacija je bila pridobljena v procesu registracije slik s pomo£jo
programa Elastix, dozna porazdelitev pa je bila simulirana po metodi Monte Carlo
s pomo£jo programa MCNP. Kvaliteta planirane dozne porazdelitve se je ocenjevala
s pomo£jo dozno volumskega histograma (DVH), ki tudi v klini£ni praksi velja za
eno glavnih orodij pri ocenjevanju doznih planov. V na²em konkretnem primeru,
dozni plan, po priporo£ilih RTOG, ne bi bil primeren za vse frakcije obsevanja, saj
bi bil premajhen deleº planiranega tar£nega volumna pokrit s predpisano dozo (95%
planiranega tar£nega volumna bi moralo biti pokritega z vsaj 95% predpisane doze,
v na²em primeru pa je ta procent zna²al pribliºno 88%) in bi v klini£ni praksi bilo
tak²en plan potrebno popraviti.
Vsak korak v procesu: registracija, pretvorba CT ²tevil v materialno sestavo, Monte
Carlo simulacija ter transformacija doze (trilinearna interpolacija) vnese dolo£eno
napako v kon£no simulirano dozno porazdelitev, pri £emer je napako posameznega
koraka oz. celotnega procesa teºko oceniti. Odgovor na to lahko ponudi le realni
eksperiment, nedvomno pa je moºno vsak korak ²e dodatno optimizirati oz. bolje
napraviti. Testiranje bi lahko potekalo na posebej prilagojenemu objektu (fantomu),
ki simulira dihajo£ega pacienta in v katerega bi bili vstavljeni dozni detektorji (npr.
ionizacijske celice ali diodni detektorji). Zelo enostavno bi bilo celotni proces po-
splo²iti na ve£ faz dihanja (²e nekaj faz med vdihom in izdihom) ter tako bolje
oceniti predvideno dozno porazdelitev. V nalogi je predstavljen koncept izra£una
dozne porazdelitve za enega zdravega pacienta z umetno vstavljenim tumorjem, za
ve£jo splo²nost rezultatov, pa bi bilo potrebno uporabiti ve£ pacientov, pri £emer
bi za kon£no validacijo metode bili potrebni pravi pacienti, namesto zdravih prosto-
voljcev. V klini£ni praksi se trenutno ve£inoma uporabljajo ve£ji varnostni robovi,
kot odgovor na premikanje organov med obsevanjem. S slikanjem med obsevanjem
bi lahko te robove zmanj²ali, saj bi lahko, na podlagi izra£unanega odstopanja od
ºelene doze, popravili obsevalni plan in ga prilagodili za naslednjo obsevalno frakcijo
(trenutno se uporablja en obsevalni plan za vse obsevalne frakcije). Na ta na£in bi
lahko dosegli manj²o skupno dozo na zdravo tkivo.
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Poglavje 8. Zaklju£ek
Z ve£jo natan£nostjo obsevanja pride tudi do ve£je potrebe po verikaciji dostavljene
dozne porazdelitve in s tem z zagotavljanjem kakovosti (angl. quality assurance).
Trenutno se dostavljena doza v pacientih ne preverja oz. v redkih primerih se lahko
preverja z vstavljenimi (in vivo) detektorji. Kakovost obsevanja se zagotavlja s pre-
verjanjem in zagotavljanjem natan£nega pozicioniranja pacienta ter preverjanjem
kvalitete ºarka. Eden od obetavnih na£inov preverjanja dostavljene dozne porazde-
litve protonskega ºarka, je preko merjenja globinskega emisijskega prola promptnih
ºarkov gama, ki jih v zelo kratkem £asu (<1 ns) po jedrski interakciji izsevajo vzbu-
jena jedra in na ta na£in dolo£iti pozicijo Braggovega vrha. Tehnika je ²e v fazi
razvoja in se ²e ne uporablja v klini£ni praksi.
Protonska terapija je ²e relativno mlada modaliteta zdravljenja, s ²e dosti prostora
za izbolj²ave. Razvoj na tem podro£ju gre v smeri adaptivnega obsevanja s slikovnim
vodenjem z ºeljo, da se tudi dozni plan sproti prilagaja med samim obsevanjem.
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Elastix: vhodna datoteka parametrov




// **************** Main Components **************************
(Registration "MultiMetricMultiResolutionRegistration")
// MultiResolutionRegistration method is usually a good idea
(Interpolator "BSplineInterpolator")
(ResampleInterpolator "FinalBSplineInterpolator")





// The pyramid schedule defines the amount of blurring
// (and down-sampling in case a FixedRecursiveImagePyramid is used)
// The following components are most important:
(Optimizer "AdaptiveStochasticGradientDescent")






// The AdvancedMattesMutualInformation usually works well,
// both for mono- and multi-modal images
// ***************** Transformation **************************
(FinalGridSpacingInPhysicalUnits 8)
(HowToCombineTransforms "Compose")
// ******************* Similarity measure *********************
(NumberOfHistogramBins 32)
// ******************** Multiresolution **********************
(NumberOfResolutions 4)
// ******************* Optimizer ****************************
(MaximumNumberOfIterations 5000)
// **************** Image sampling **********************
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Pretvorba CT ²tevil v gostoto
Tabela B.1: Razporeditev CT ²tevil v 43 razredov gostot. Pretvorba CT ²tevil v
gostoto je bila narejena po predlogu [22].
CT ²tevilo ρ [g/cm3] CT ²tevilo ρ [g/cm3]
>-990 0,0012 -22 - 7 1,01
-990 - -971 0,022 8 - 18 1,02
-970 - -951 0,042 19 - 49 1,05
-950 - -901 0,078 50 - 80 1,08
-900 - -851 0,13 81 - 120 1,12
-850 - -801 0,18 121 - 200 1,12
-800 - -751 0,23 201 - 300 1,17
-750 - -701 0,28 301 - 400 1,23
-700 - -651 0,34 401 - 500 1,29
-650 - -601 0,39 501 - 600 1,35
-600 - -551 0,44 601 - 700 1,41
-550 - -501 0,49 701 - 800 1,47
-500 - -451 0,54 801 - 900 1,53
-450 - -401 0,59 901 - 1000 1,59
-400 - -351 0,64 1001 - 1100 1,65
-350 - -301 0,70 1101 - 1200 1,71
-300 - -251 0,75 1201 - 1300 1,77
-250 - -201 0,80 1301 -1400 1,83
-200 - -121 0,87 1401 - 1500 1,89
-120 - -83 0,93 1501 - 1600 1,95
-82 - -53 0,95 >1600 2
-52 - -23 0,98
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1 0 -1 2 -3 4 -5 6 fill=1 imp:h=1 imp:e=1
2 0 -11 2 -13 4 -15 6 lat=1 u=1 imp:h=1 imp:e=1
fill 0:63 0:63 0:46 $ fill part is left out in this input file
...
64x64x47=192512 voxels to be filled
...
C 'Universes' to fill the lattice
3 1 -0.0012 -1000 u=2 imp:h=1 imp:e=1
4 0 #3 u=2 imp:h=1 imp:e=1
5 1 -0.022 -1000 u=3 imp:h=1 imp:e=1
6 0 #5 u=3 imp:h=1 imp:e=1
7 1 -0.042 -1000 u=4 imp:h=1 imp:e=1
8 0 #7 u=4 imp:h=1 imp:e=1
9 2 -0.078 -1000 u=5 imp:h=1 imp:e=1
10 0 #9 u=5 imp:h=1 imp:e=1
11 2 -0.13 -1000 u=6 imp:h=1 imp:e=1
12 0 #11 u=6 imp:h=1 imp:e=1
13 2 -0.18 -1000 u=7 imp:h=1 imp:e=1
14 0 #13 u=7 imp:h=1 imp:e=1
15 2 -0.23 -1000 u=8 imp:h=1 imp:e=1
16 0 #15 u=8 imp:h=1 imp:e=1
17 2 -0.28 -1000 u=9 imp:h=1 imp:e=1
18 0 #17 u=9 imp:h=1 imp:e=1
19 2 -0.34 -1000 u=10 imp:h=1 imp:e=1
20 0 #19 u=10 imp:h=1 imp:e=1
21 2 -0.39 -1000 u=11 imp:h=1 imp:e=1
22 0 #21 u=11 imp:h=1 imp:e=1
23 2 -0.44 -1000 u=12 imp:h=1 imp:e=1
24 0 #23 u=12 imp:h=1 imp:e=1
25 2 -0.49 -1000 u=13 imp:h=1 imp:e=1
26 0 #25 u=13 imp:h=1 imp:e=1
27 2 -0.54 -1000 u=14 imp:h=1 imp:e=1
28 0 #27 u=14 imp:h=1 imp:e=1
29 2 -0.59 -1000 u=15 imp:h=1 imp:e=1
30 0 #29 u=15 imp:h=1 imp:e=1
31 2 -0.64 -1000 u=16 imp:h=1 imp:e=1
32 0 #31 u=16 imp:h=1 imp:e=1
33 2 -0.70 -1000 u=17 imp:h=1 imp:e=1
34 0 #33 u=17 imp:h=1 imp:e=1
35 2 -0.75 -1000 u=18 imp:h=1 imp:e=1
36 0 #35 u=18 imp:h=1 imp:e=1
37 2 -0.80 -1000 u=19 imp:h=1 imp:e=1
38 0 #37 u=19 imp:h=1 imp:e=1
39 2 -0.87 -1000 u=20 imp:h=1 imp:e=1
40 0 #39 u=20 imp:h=1 imp:e=1
41 3 -0.93 -1000 u=21 imp:h=1 imp:e=1
42 0 #41 u=21 imp:h=1 imp:e=1
43 4 -0.95 -1000 u=22 imp:h=1 imp:e=1
44 0 #43 u=22 imp:h=1 imp:e=1
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Dodatek C. MCNP6: vhodna datoteka
45 5 -0.98 -1000 u=23 imp:h=1 imp:e=1
46 0 #45 u=23 imp:h=1 imp:e=1
47 6 -1.01 -1000 u=24 imp:h=1 imp:e=1
48 0 #47 u=24 imp:h=1 imp:e=1
49 7 -1.02 -1000 u=25 imp:h=1 imp:e=1
50 0 #49 u=25 imp:h=1 imp:e=1
51 8 -1.05 -1000 u=26 imp:h=1 imp:e=1
52 0 #51 u=26 imp:h=1 imp:e=1
53 8 -1.08 -1000 u=27 imp:h=1 imp:e=1
54 0 #53 u=27 imp:h=1 imp:e=1
55 9 -1.12 -1000 u=28 imp:h=1 imp:e=1
56 0 #55 u=28 imp:h=1 imp:e=1
57 10 -1.12 -1000 u=29 imp:h=1 imp:e=1
58 0 #57 u=29 imp:h=1 imp:e=1
59 11 -1.17 -1000 u=30 imp:h=1 imp:e=1
60 0 #59 u=30 imp:h=1 imp:e=1
61 12 -1.23 -1000 u=31 imp:h=1 imp:e=1
62 0 #61 u=31 imp:h=1 imp:e=1
63 13 -1.29 -1000 u=32 imp:h=1 imp:e=1
64 0 #63 u=32 imp:h=1 imp:e=1
65 14 -1.35 -1000 u=33 imp:h=1 imp:e=1
66 0 #65 u=33 imp:h=1 imp:e=1
67 15 -1.41 -1000 u=34 imp:h=1 imp:e=1
68 0 #67 u=34 imp:h=1 imp:e=1
69 16 -1.47 -1000 u=35 imp:h=1 imp:e=1
70 0 #69 u=35 imp:h=1 imp:e=1
71 17 -1.53 -1000 u=36 imp:h=1 imp:e=1
72 0 #71 u=36 imp:h=1 imp:e=1
73 18 -1.59 -1000 u=37 imp:h=1 imp:e=1
74 0 #73 u=37 imp:h=1 imp:e=1
75 19 -1.65 -1000 u=38 imp:h=1 imp:e=1
76 0 #75 u=38 imp:h=1 imp:e=1
77 20 -1.71 -1000 u=39 imp:h=1 imp:e=1
78 0 #77 u=39 imp:h=1 imp:e=1
79 21 -1.77 -1000 u=40 imp:h=1 imp:e=1
80 0 #79 u=40 imp:h=1 imp:e=1
81 22 -1.83 -1000 u=41 imp:h=1 imp:e=1
82 0 #81 u=41 imp:h=1 imp:e=1
83 23 -1.89 -1000 u=42 imp:h=1 imp:e=1
84 0 #83 u=42 imp:h=1 imp:e=1
85 24 -1.95 -1000 u=43 imp:h=1 imp:e=1
86 0 #85 u=43 imp:h=1 imp:e=1
87 24 -2.0 -1000 u=44 imp:h=1 imp:e=1
88 0 #87 u=44 imp:h=1 imp:e=1
101 0 (1:-2:3:-4:5:-6) -1000 imp:h=1 imp:e=1

















C ------ MATERIAL CARDS ------
M1 7014 -0.755 8016 -0.232 18040 -0.013 $ air
M2 1001 -0.103 6012 -0.105 7014 -0.031 8016 -0.749 11023 -0.002 15031 -0.002
16032 -0.003 17035 -0.003 19039 -0.002
M3 1001 -0.116 6012 -0.681 7014 -0.002 8016 -0.198 11023 -0.001
16032 -0.001 17035 -0.001
M4 1001 -0.113 6012 -0.567 7014 -0.009 8016 -0.308 11023 -0.001
16032 -0.001 17035 -0.001
M5 1001 -0.110 6012 -0.458 7014 -0.015 8016 -0.411 11023 -0.001 15031 -0.001
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16032 -0.002 17035 -0.002
M6 1001 -0.108 6012 -0.356 7014 -0.022 8016 -0.509 15031 -0.001
16032 -0.002 17035 -0.002
M7 1001 -0.106 6012 -0.284 7014 -0.026 8016 -0.578 15031 -0.001
16032 -0.002 17035 -0.002 19039 -0.001
M8 1001 -0.103 6012 -0.134 7014 -0.030 8016 -0.723 11023 -0.002 15031 -0.002
16032 -0.002 17035 -0.002 19039 -0.002
M9 1001 -0.094 6012 -0.207 7014 -0.062 8016 -0.622 11023 -0.006
16032 -0.006 17035 -0.003
M10 1001 -0.095 6012 -0.455 7014 -0.025 8016 -0.355 11023 -0.001 15031 -0.021
16032 -0.001 17035 -0.001 19039 -0.001 20040 -0.045
M11 1001 -0.089 6012 -0.423 7014 -0.027 8016 -0.363 11023 -0.001 15031 -0.030
16032 -0.001 17035 -0.001 19039 -0.001 20040 -0.064
M12 1001 -0.082 6012 -0.391 7014 -0.029 8016 -0.372 11023 -0.001 15031 -0.039
16032 -0.001 17035 -0.001 19039 -0.001 20040 -0.083
M13 1001 -0.076 6012 -0.361 7014 -0.030 8016 -0.380 11023 -0.001 12024 -0.001
15031 -0.047 16032 -0.002 17035 -0.001 20040 -0.101
M14 1001 -0.071 6012 -0.335 7014 -0.032 8016 -0.387 11023 -0.001 12024 -0.001
15031 -0.054 16032 -0.002 20040 -0.117
M15 1001 -0.066 6012 -0.310 7014 -0.033 8016 -0.394 11023 -0.001 12024 -0.001
15031 -0.061 16032 -0.002 20040 -0.132
M16 1001 -0.061 6012 -0.287 7014 -0.035 8016 -0.400 11023 -0.001 12024 -0.001
15031 -0.067 16032 -0.002 20040 -0.146
M17 1001 -0.056 6012 -0.265 7014 -0.036 8016 -0.405 11023 -0.001 12024 -0.002
15031 -0.073 16032 -0.003 20040 -0.159
M18 1001 -0.052 6012 -0.246 7014 -0.037 8016 -0.411 11023 -0.001 12024 -0.002
15031 -0.078 16032 -0.003 20040 -0.170
M19 1001 -0.049 6012 -0.227 7014 -0.038 8016 -0.416 11023 -0.001 12024 -0.002
15031 -0.083 16032 -0.003 20040 -0.181
M20 1001 -0.045 6012 -0.210 7014 -0.039 8016 -0.420 11023 -0.001 12024 -0.002
15031 -0.088 16032 -0.003 20040 -0.192
M21 1001 -0.042 6012 -0.194 7014 -0.040 8016 -0.425 11023 -0.001 12024 -0.002
15031 -0.092 16032 -0.003 20040 -0.201
M22 1001 -0.039 6012 -0.179 7014 -0.041 8016 -0.429 11023 -0.001 12024 -0.002
15031 -0.096 16032 -0.003 20040 -0.210
M23 1001 -0.036 6012 -0.165 7014 -0.042 8016 -0.432 11023 -0.001 12024 -0.002
15031 -0.100 16032 -0.003 20040 -0.219
M24 1001 -0.034 6012 -0.155 7014 -0.042 8016 -0.435 11023 -0.001 12024 -0.002
15031 -0.103 16032 -0.003 20040 -0.225
C --------MODE CARD-----
MODE H E P N $ specifies what particles might be created and tracked
CUT:H J 0.01 $ cut-off value for protons
CUT:E J 0.01 $ cut-off value for electrons
CUT:P J 0.01 $ cut-off value for photons
PHYS:H 200 0 -1 J 0 J 0 $ proton physics format
C ------- SOURCE DEFINITION------
SDEF POS= 8.39 -10 13.38 AXS=0 1 0 EXT=0 RAD=d1 PAR=H ERG=100 VEC=0 1 0 DIR=1
SI1 0 0.25 $ radial sampling range: 0 to Rmax, from AXS
SP1 -21 1 $ radial sampling weighting: r^1 for disk
C ------MESH TALLY CARDS-------
TMESH $TMESH - Energy Deposition Mesh Tally
RMESH3 $RMESH is a Rectangular mesh
CORA3 0 63i 24.832 $planes perpendicular to the x-axis
CORB3 0 63i 24.832 $planes perpendicular to the y-axis
CORC3 0 46i 23.5 $planes perpendicular to the z-axis
ENDMD $end mesh tally
C -------- RANDOM NUMBER GENERATION --------
RAND SEED=298293406317
C --------NUMBER OF PARTICLE HISTORIES TO RUN----
nps 10000
59




Trilinerano interpolacija je matemati£ni algoritem s katerim ºelimo, s pomo£jo vre-
dnosti na 3D pravokotni (kubi£ni) mreºi, dolo£iti vrednost oz. vrednosti dolo£ene
funkcije na ne mreºnih to£kah (slika D.1 levo). Je posplo²itev linearne interpolacije,
ki deluje v 1D prostoru, na 3D prostor. Celotni proces lahko predstavimo z zapo-
redjem treh linearnih interpolacij v x, y in z smeri.
Naj dolo£ena to£ka, v kateri ºelimo dolo£iti vrednost C, leºi v kubi£ni mreºi na
mestu (x, y, z). Vrednosti Cijk v mreºnih to£kah poznamo. Normirane relativne
razdalje denirane kot:
xr = (x− x0)/(x1 − x0)
yr = (y − y0)/(y1 − y0)
zr = (z − z0)/(z1 − z0)
(D.1)
kjer indeks 0 ozna£uje koordinate mreºnih to£k takoj pod in indeks 1 koordi-
nate mreºnih to£k takoj nad koordinatami iskane to£ke. Prvo interpolacijo lahko
naredimo npr. v x smeri:
C00 = C000(1− xr) + C100xr
C01 = C001(1− xr) + C101xr
C10 = C010(1− xr) + C110xr
C11 = C011(1− xr) + C111xr
(D.2)
Nato naredimo interpolacijo npr. v y smeri:
C0 = C00(1− yr) + C10yr
C1 = C01(1− yr) + C11yr
(D.3)
Na koncu naredimo ²e interpolacijo v preostali, z smeri:
C = C0(1− zr) + C1zr (D.4)
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Dodatek D. Trilinearna interpolacija
Rezultat interpolacij je neodvisen od vrstnega reda interpolacij. e ena£be od
D.2 do D.4 zdruºimo, lahko vrednost v iskani to£ki C izra£unamo kot:
C = C000(1− xr)(1− yr)(1− zr) + C100xr(1− yr)(1− zr)
+ C010(1− xr)yr(1− zr) + C001(1− xr)(1− yr)zr
+ C101xr(1− yr)zr + C011(1− xr)yrzr
+ C110xryr(1− zr) + C111xryrzr
(D.5)
Slika D.1: (Levo) Osem to£k kubi£ne mreºe z vrednostmi Cijk s pomo£jo katerih
ºelimo dolo£iti vrednost v nemreºni to£ki C. (Desno) Trilinearno interpolacijo lahko
predstavimo z zaporedjem treh linearnih interpolacij v x, y in z smeri. [31]
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